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Kapitel 1

Einleitung

1.1 KaHMo

Am Institut fiir Stromungslehre der Universitidt Karlsruhe (TH) wird im Rahmen
der Forschungstéatigkeit im Bereich der Biostromungsmechanik ein Modell zur Simu-
lation des linken Herzens entwickelt. Das Karlsruher Heart Model (kurz KaHMo)
besteht aus dem linken Ventrikel, dem Aortenbogen, dem linken Vorhof und den
beiden Herzklappen des linken Ventrikels, der Mitralklappe und der Aortenklappe.
Die Geometrie des Karlsruher-Heart-Modells ist in Abbildung 1.1 dargestellt.

Abbildung 1.1: Karlsruher Heart Model (KaHMo)
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Das Modell wird in erster Ndherung in 2 Bereiche unterteilt, dem aktiven Teil (
in der Abbildung 1.1 rot dargestellt) und dem passiven Teil (in der Abbildung 1.1
blau dargestellt). Die Unterteilung beruht auf stromungsmechanischer und struk-
turmechanischer Sichtweise. Wéahrend dem aktiven Teil die Bewegung von aufen
aufgeprigt werden kann, zeigen erste Untersuchungen an einer kiinstlichen Herz-
klappe mit vorgegebener Bewegung, dass die Ergebnisse fiir den passiven Teil ohne
Beriicksichtigung der Interaktion der Strémung und der Struktur unbefriedigend
sind. Der Grund ist zum Einen der allein durch den Druck gesteuerte Klappendft-
nungsvorgang, zum Anderen das Volumenreservoir der Aorta, die ihrerseits ca. 40 %
des Schlagvolumens des Ventrikels zwischenspeichert. Die Simulationen der passiv
bewegten Aortenklappe mit anschliefender Aorta sind Inhalt einer parallel zu dieser
Arbeit durchgefiihrten Forschungstitigkeit.

Im Rahmen dieser Arbeit wird der aktiv bewegte Teil der KaHMo-Geometrie unter-
sucht. Die Interaktion der Stromung mit der Struktur des Ventrikels kann aufgrund
der Starke des Herzmuskels in guter Ndherung vernachléssigt werden.

1.2 Motivation

Erkrankungen der linken Herzkammer sind aufgrund der hohen Beanspruchung des
Herzens hinsichtlich Leistungskraft und Ausdauer sowie seiner zentralen Rolle im
Herzkreislaufsystem haufigste Ursache fiir Krankheit und Tod.

Die medikamentose Kreislaufunterstiitzung zur Therapie der terminalen Herzinsuf-
fizienz ist in ihrer Wirksamkeit begrenzt oder hdufig ohne Wirkung.

Die Therapie durch den Einsatz mechanischer Kreislaufunterstiitzungssysteme ist
aufgrund der begrenzten Haltbarkeit, durch den hohen technischen und finanziellen
Aufwand sowie vor allem durch das haufige Auftreten schwerer Komplikationen in
ihrer Einsatzhaufigkeit und Implantationsdauer ebenfalls begrenzt.

Die Herztransplantation gilt als die einzige ldngerfristig erfolgreiche Therapieoption
der terminalen Herzinsuffizienz, ist jedoch aufgrund der zunehmenden Knappheit
an Spenderherzen limitiert. So versterben etwa 30% der akzeptierten Patienten auf
der Transplantationswarteliste bevor ihnen eine Transplantation zuteil wird. Selbst
nach erfolgter Herztransplantation betrigt die 5-Jahres-Uberlebensrate nur 65-70%,
bedingt durch Abstofungsreaktionen, Infekte und durch die im Langzeitverlauf auf-
tretende Transplantatvaskulopathie.

Eine Alternative zur Herztransplantation bilden die ventrikuloplastischen Operatio-
nen zu denen die Aneurysmektonomie, die Bastista Operation und die Ventrikelre-
konstruktion nach Dor zu zdhlen sind.

Der durch einen Myokardinfarkt dauerhaft geschidigte Herzmuskel fiihrt bei 20
% der Patienten zu einer zunehmenden Vergroferung des linken Ventrikels. Die-
ses so genannte Remodelling des Ventrikels endet héiufig in einer Verdiinnung und
Aussackung der Herzwand, einem Aneurysma. Die hieraus resultierende deutlich
verringerte Pumpleistung des Herzens und die damit verbundene Herzinsuffizienz
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endet im Herzversagen mit einer Sterblichkeitsrate von 20% jéhrlich.

Bei der Ventrikelrekonstruktion nach Dor wird an Herzkammern mit ausgeprigtem
Remodelling die physiologische Geometrie und Groéfe des Ventrikels wiederherge-
stellt, um den Remodelling-Prozess zu stoppen. Die Dor-Operation ist das zur Zeit
vielversprechendste organerhaltende Konzept zur Behandlung der Herzinsuffizienz.
In einer randomisierten Multicenterstudie (“STICH-Trial”) wird die Wirksamkeit
dieser Therapieform untersucht. Als Ergebnis dieser Studie wird {iberpriift, ob die
Ventrikelrekonstruktion nach Dor einen Uberlebensvorteil gegeniiber konventionel-
len Bypassoperationen oder medikamentdser Therapieoptionen bietet.

Die Universitét Freiburg ist das einzige Zentrum aus Deutschland, das dieser Studie
angeschlossen ist.

In Zusammenarbeit mit der Universitdt Freiburg wird am Institut fiir Strémungs-
lehre der Universitat Karlsruhe (TH) ein numerisches Modell des linken Ventri-
kels entwickelt (KaHMo), welches die Simulation der Stromung vor und nach der
Operation erlaubt. Neben den an Herzinsuffizienz erkrankten Ventrikeln werden in-
takte Ventrikel untersucht, um beziiglich der Strémung im linken Ventrikel neue
Erkenntnisse zu erhalten. Durch Vergleich der pre-und postoperativen Daten mit
den Erkenntnissen der optimalen Stromungsstruktur eines gesunden Ventrikels kon-
nen Operationsmethoden qualitativ eingeschétzt werden.

Im weiteren Verlauf der Zusammenarbeit ist eine Kopplung der Strémungs- und der
Strukturmechanik des Ventrikels geplant, wodurch bereits in der Planungsphase ei-
ner Operation Vorhersagen iiber den Erfolg getroffen werden konnen.

1.3 Stand der Forschung

Aufgrund der medizitechnischen Entwicklungen der letzten Jahre gewinnt die
Biostromungsmechanik und speziell die strémungsmechanische Untersuchung der
Ventrikelstromung an Bedeutung. Weltweit beschiftigen sich immer mehr Gruppen
mit der Herausforderung die nichtlinearen Differentialgleichungen der Stromungs-
mechanik und der Strukturmechanik miteinander zu vereinen um dem komplexen
Gebilde des menschlichen Ventrikels gerecht zu werden.

Standen in den Anfingen der numerischen Untersuchungen biomechanischer Vor-
ginge noch die mathematischen Beschreibungen ebenjener Phéinomene im Vorder-
grund, so weist der Trend der letzten Jahre eindeutig hin zur medizinischen Anwen-
dung der durch Simulationen gewonnenen Erkenntnisse.

Die Gruppe um Peskin und McQueen arbeitet seit Jahren auf dem Gebiet der nu-
merischen Simulation des menschlichen Ventrikels mit dem Schwerpunkt der Durch-
stromung und der Bewegung der Herzklappen. Peskin und McQueen beschiftigen
sich in ihren frithen Arbeiten mit der Struktur der Aortenklappe und ihrer Beschrei-
bung mit der von Peskin entwickelten "Immersed Boundary Method" [30]. Die Basis
fir diese Arbeiten lieferten Streeter et.al. [38] und Thomas [41] mit ihren Untersu-
chungen des stukturmechanischen Aufbaus der Herzwand und der Herzklappen. In
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ihren spéteren Arbeiten 31, 32, 23] simulieren Peskin und McQueen die instationére
Stromung des gesamten menschlichen Herzen wihrend eines Herzzykuls. Peskin und
McQueen benutzten Geometriedaten von Schweine- und Hundeherzen, um das drei-
dimensionale Modell eines schlagenden Herzens zu erstellen. Mit einem stationiren
hexagonalen Rechennetz wurden mit einem Finite-Differenzen-Verfahren Simulati-
onsrechnungen durchgefiihrt. Die Herzbewegung und die Interaktion wurden mit
dem Einfiihren der sogenannten "Immersed Boundary Method" [22] realisiert. Sie
basiert auf der Interaktion von Faserbiindeln (Filamente-Methode) mit dem Fluid,
die in das dquidistante Netz eingebracht werden. Mit Hilfe der Fasern waren die
Geometrien und Wandrandbedingungen in das Rechennetz einzubeziehen. Mit einer
Definition der Lage und Bewegung der Faserbiindel relativ zum Netz und zueinan-
der werden die instationédren Zusténde beschrieben. Dazu wurden Bedingungen und
Vorschriften fiir die Interaktion der Faserbiindel mit der Stromung beschrieben. Der
Detaillierungsgrad des Strukturmodells ist sehr hoch, insbesondere im Bereich der
Herzklappen wurde sehr genau aufgeldst.

Die Arbeiten |31, 32, 23| zeigen die Moglichkeiten der "‘Immersed Boundary Me-
thod"’ fiir ihren Einsatz bei derart komplexen Simulationen, zum einen von Seiten
der Stromungsmechanik, zum anderen von Seiten der strukturmechanischen Interak-
tion und der somit aufgeprigten Bewegung. Aufgrund der vereinfachten Geometrien
des Ventrikels, basierend auf Geometrien von Tierherzen, sind die Arbeiten in ihrer
Bedeutung fiir medizintechnische Fragestellungen jedoch begrenzt.

Hunter et.al. [12] haben ein detailliertes nichtlineares Finite-Elemente Struktur-
modell des Herzens auf der Basis anatomischer Untersuchungen von Tierherzen
entwickelt. Der Schwerpunkt der Arbeiten liegt in der Simulation der elektrischen
Erregung des Herzens und deren Kopplung mit der Strukturmechanik.

Ebenfalls die von Peskin entwickelte "Immersed Boundary Method" verwen-
den Lemmon und Yoganathan in ihrer 2000 veroffentlichten Arbeit [19] zur 3-
dimensionalen Simulation der Diastole des linken Ventrikels mit strukturmecha-
nischer Kopplung. Die Simulation beeinhaltet ein vereinfachtes Modell des linken
Ventrikels und des linken Atriums. Die Simulation beschrinkt sich auf die diastoli-
sche Fiillung des Modellventrikels. Zur Verifikation werden die aus der Simulation
erhaltenen Geschwindigkeiten mit gemittelten Ergebnissen aus medizinischen Mes-
sungen ohne lokale Informationen verglichen. Im Rahmen dieses Vergleichs stimmen
die Werte nidherungsweise iiberein.

In ihrer ebenfalls 2000 ver6ffenlichten Arbeit [18] zeigen Lemmon und Yoganathan
die Einsatzfiahigkeit ihres Modelles im medizinischen Anwendungsbereichs. Hierzu
werden die Ergebnisse ihrer Simulationen des gesunden Herzens mit den Ergeb-
nissen der Simulationen verschiedener diastolischer Storfunktionen verglichen. Die
Ergebnisse werden ebenfalls mit globalen Grofen aus medizinischen Messungen ve-
rifiziert.

Ziel der Arbeit ist ein grundséitzliches Verstindnis der Vorgénge bei gestorter dia-
stolischer Fiillung des Ventrikels zu erlangen, nicht aber ein patientenspezifisches
Bild der Erkrankung zu zeichnen.
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Neben der Stromungsmechanik und der Strukturmechanik ist fiir die Simulation
des Ventrikels eine weitere physikalische Disziplin von Bedeutung, die Eletrodyna-
mik. Der vom Sinusknoten ausgehende Strom ist fiir die Kontraktion des Ventri-
kels verantwortlich, durch welche die Bewegung der Wand und somit die Strémung
bestimmt ist. Watanabe et al. [42] zeigen in ihrer 2002 veréffentlichten Arbeit eine
Moéglichkeit alle Disziplinen miteinander zu koppeln. Die Erregung und Ausbreitung
der elektrischen Stimulation wird durch das FHN-Modell [11] beschrieben. Die auf-
grund der elektrischen Erregung aktivierten Myokardzellen leiten die Kontraktion
der Ventrikelmuskulatur ein. Watanabe et al. beschreibt die strukturmechanischen
Vorginge mit dem Lin-Yin Model [20]|, welches auf der Theorie des hyperelasti-
schen Materials basiert. Die Kopplung der Struktur-und der Stromungsmechnik
wird durch die "Arbitrary Langrangian Eulerian" (kurz : "ALE") Formulierung der
Impulserhaltungsgleichungen [43| realisiert. Als Medium rechnet Watanabe mit ei-
nem Fluid mit newtonschen Eigenschaften. Aufgrund fehlender Informationen iiber
das menschliche Ventrikel im erschlafften Zustand, d.h. ohne Spannung, welche Wa-
tanabe als Anfangsbedingung benétigt, setzt er in seiner Arbeit ein geometrisch
stark vereinfachtes Model ein. Die ventrikuldre Muskelwand, welche sich aus Mus-
kelstrangen in einer Vielzahl von Schichten zusammensetzt, wird ebenfalls erheblich
vereinfacht und in der Simulation aus 3-Schichten aufgebaut.

Dubini et al. 7] zeichnen mit ihrer Arbeit die Moglichkeiten auf, die numerische
Untersuchung der Ventrikelstromung im Bereich der Medizinischen Diagnostik ein-
zusetzen. Sie untersuchen in ihrer Arbeit die stromungsmechanischen Auswirkungen
eines Bypasses am Beispiel eines vereinfachten Modells des rechten Ventrikels.
Taylor et al. [39] verwenden Geometriedaten eines Kaninchenventrikels als Basis
zur numerischen Simulation des linken Ventrikels ebensfalls mit einem humanmedi-
zinischen Hintergrund. Ziel dieser Arbeit ist es den Einfluss eines Infarktes auf die
Stromung im linken Ventrikel aufzuzeigen.

Pasipopoularides et. al [27] untersuchen das Verhalten des Ringwirbels bei der Fiil-
lung des rechten Ventrikels bei normaler Funktion und bei Uberbelastung. Das einge-
setzte Modell des Ventrikels ist 3 dimensionalen Echokardeographiedaten von Tier-
herzen nachgebildet. Die Erstellung der Geometrien beschreiben Pasipopoularides
et. al in ihrer ebenfalls 2003 veroffenlichten Arbeit [28]. Pasipopoularides et. al. zei-
gen ihrer Arbeit die Bedeutung des beim Einstrémen entstehenden Ringwirbels auf
die Hauptsromung und dessen Abschwichung bei durch die Uberbelastung des Ven-
trikels hervorgerufenen Dilatation. Laut den Untersuchungen von Pasipopoularides
wird durch die Abschwichung des Ringwirbels die Struktur der Ventrikelstromung
durch eine Abschwichung der Rotationsenergie negativ beeinflusst, was sich in ei-
nem geringeren Wirkungsgrad und einer erh6hten Leistung der Ventrikelmuskulatur
ausdriickt.

Heldt et. al. |9] entwickelten ein Modell zur Untersuchung des Einflusses unter-
schiedlicher Driicke auf das cardiovaskuldren System. Das Modell besteht aus ei-
nem geschlossenen Kreislauf und beruht auf Literaturwerten. Die Ergebnisse der
Simulationen wurden mit Angaben aus der Literatur verglichen und das Modell
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entsprechend angepasst. Der Vergleich des Pulses bei unterschiedlicher Belastung
deckt sich mit den Angaben der Literatur. An einem Beispiel zeigen Heldt et. al.
die Moglichkeiten ihr Modell zukiinftig fiir die Untersuchung der Herzaktion bei
Extrembelastungen einzusetzen.

Zur Untersuchung der Ventrikelbewegung wihrend der Systole setzen Raedelli et.
al. [33] ebenfalls ein Stromungs- Strukturmechanisch gekoppelte Simulation ein.
Speziell der Einfluss der Ventrikelbewegung auf die Beschleunigung des Blutes wéh-
rend des Auswurfes waren Inhalt der Untersuchungen. Redaelli et. al. entwickelten
ein Algorithmus, auf Basis der Impulserhaltungsgleichungen um die Interaktion des
Ventrikels mit der Peripherie, im Einzelnen die Gefiafie an Eintritt und am Austritt,
zu berechnen. Das Modell ermittelt die Masseschwerpunkt des Ventrikels, die Bewe-
gung der Klappenebene und die intraventrikularen Druckgradienten. Das Ergebnis
zeigt, dass durch die Bewegung des Ventrikels die Abschétzung des Druckgradienten
auf Basis von Ultraschall-Dopplermessungen zu einem Fehler von 18 % fiihren kann.
Jones und Metaxas [16],[15] stellen in ihrer Arbeit eine Simulation eines aus Ma-
gnet Resonanz Tomographie Daten generierten Herzmodell vor. Die Bewegung des
Ventrikels wird durch Vorgabe einer Dirichletrandbedingung an der Wand realisiert.
Die Funktion zur Beschreibung der Geschwindigkeiten der Wand des Ventrikels wird
ebenfalls aus MRT-Daten extrahiert wie Metaxas in einer fritheren Arbeit [17] be-
schreibt. Das Ventrikelmodell umfasst nur den unteren Bereich der Herzbasis. Auf
die Herzklappen wird verzichtet. Jones und Metaxas beschrianken sich in ihrer Ar-
beit auf die Simulation der Systole, ausgehend von einem ruhenden Medium. Der
Auswurf erfolgt iiber die gesamte Fliche der Herzbasis.

1.4 Zielsetzung

Im Rahmen dieser Arbeit wird ein numerisches Modell zur Simulation menschlicher
linker Ventrikel erstellt, welches im weiteren Verlauf der Forschungen im Bereich
der Biostromungsmechanik zur Untersuchung und quantitativen Einschitzung un-
terschiedlicher Therapieoptionen der terminalen Herzinsuffizienz seine medizinische
Anwendung findet.

Die Modellentwicklung beinhaltet

e die Rekonstruktion der Geometrie und der Bewegung des untersuchten Ven-
trikel aus MRT-Daten,

e die Umsetzung in Berechnungsnetze und deren Bewegung,
e die Modellierung der Nicht-Newtonschen Eigenschaften des Blutes

e die Nachbildung der Stromungsstruktur durch die Herzklappen mittels eines
Klappenmodelles.
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Diese Arbeit dient als Basis fiir weitere Forschungstétigkeiten im Bereich der nume-
rischen Simulation als unterstiitzendes Werkzeug fiir medizinische Anwendungen,
speziell im Gebiet der Herzchirurgie.

Zur Verifikation des Softwarepaketes wird eine Anlage zur Simulation der Strémung
im linken Ventrikel konzipiert,konstruiert und aufgebaut. Die Anlage befindet sich
zur Zeit des Abschlusses dieser Arbeit noch im Aufbau. Die Verifikationsmessungen
konnen somit im Rahmen dieser Arbeit nicht durchgefiihrt werden. Die Auslegung
und die Konstruktionszeichnungen sowie die Bezugsquellen der verwendeten Bautei-
le sind den Arbeiten von Luft,J. [21] und Hiller,P. [10] zu entnehmen. Die Messungen
werden im weiteren Verlauf der Forschungstitigkeiten im Bereich der Biostrémungs-
mechanik vorgenommen.

Um einen Einsatz im medizinischen Bereich zu ermd&glichen, miissen die entwickel-
ten Tools weitestgehend automatisiert werden, um die Zeiten der Netzgenerierung
und der Netzbewegung soweit zu minimieren, dass in einem akzeptablen Zeitrahmen
Aussagen beziiglich der zu untersuchenden Gréfien getroffen werden konnen.

Mit dem erstellten Modell wird die globale Struktur der Stromung in einem gesunden
Ventrikel untersucht, um die Funktionsweise der ungeschiadigten linken Herzkammer
beurteilen zu konnen.



Kapitel 2

Theoretische Grundlagen

2.1 Einige Grundbegriffe zur Biomechanik des Her-
zens

2.1.1 Der Blutkreislauf

Die Versorgung des in Abbildung 2.1 dargestellten Kreislaufes wird vom Herz als
zentralem Pumporgan gesteuert. Das Herz besteht aus zwei getrennten Pumpkam-
mern, dem linken und dem rechten Ventrikel und den beiden Vorhofen. Das rechte
Ventrikel fiillt sich wahrend der Relaxaxionsphase mit sauerstoffarmem Blut aus
dem in Abbildung 2.1 skizzierten Kreislauf und pumpt dieses in die beiden Lungen-
fliigel. Das in den Lungen mit Sauerstoff angereicherte Blut wird iiber den linken
Vorhof in den linken Ventrikel gesaugt und wéhrend der Kontraktion iiber die Aorta
in den Kreislauf gepumpt.

Die Funktion der Ventile des Pumporgans werden von den Herzklappen i{ibernom-
men. Die Herzklappe zwischen dem linken Vorhof und dem linken Ventrikel, die
Mitralklappe, besteht aus zwei Fliigeln (Bikuspidalklappe). Die Klappe 6ffnet sich
aufgrund der Druckdifferenz zwischen dem linken Vorhof und dem linken Ventrikel
induziert durch die Kontraktion des linken Vorhofes. Nach dem Ende der Diastole
(Fiillvorgang) steigt das Druckniveau im Ventrikel iiber das des Vorhofes und die
Klappe schliefit.

Wihrend der Kontraktion des linken Ventrikels (Systole) offnet sich aufgrund der
Druckdifferenz zwischen Ventrikel und Aorta die Aortenklappe, eine dreifliiglige Ta-
schenklappe, und das sauerstoffhaltige Blut wird iiber die Aorta in den Kreislauf
gepumpt.

Das rechte Ventrikel wird wiahrend der Diastole iiber die Trikuspidalklappe, eine
dreifliiglige Segelklappe, aus dem rechten Vorhof befiillt, und wiahrend der Systole
iiber die Pulmonalklappe entleert.

Die Reynoldszahlen der Blutstromung in den Arterien unterschiedlicher Grofe vari-
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Abbildung 2.1: Blutkreislauf des menschlichen Korpers

ieren zwischen einhundert und mehreren tausend. Entsprechend dieser Reynoldszah-
len werden die kleineren Arterien laminar, die gréferen transitionell durchstromt.
Wihrend die kritische Reynoldszahl bei stationdren Rohrstromungen bereits bei
Re; = 2300 erreicht ist, wird in den instationidr durchstrémten Arterien selbst bei
einer zeitlich gemittelten Reynoldszahl von Re; = 6000 kein Abschluss des Transiti-
onsvorgangs und damit der Ubergang zur turbulenten Stromung erreicht. Die Stabi-
lisierung der Stromung erfolgt zum Einen durch entstehende Sekundérstromungen
in gekrimmten Arterien (z.B. in der Aorta), zum Anderen durch die Dampfung,
welche durch die Instationaritit der Geschwindigkeitsprofile entsteht [26].
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2.1.2 Das Herz

Das zentrale Organ des Kreislaufes, das Herz, liegt im vorderen unteren Teil des
Mittelfellraums, welches beiderseits von den duferen Lungenfliigeln begrenzt wird.
Das Herz liegt im unteren Bereich teilweise auf das Zwerchfell auf und beriihrt
im vorderen Bereich das Brustbein. Aufgrund der funktionellen und geometrischen
Beziehung zum Atmungsapparat ist die Lage und die Bewegung des Herzens stark
von der Atmungsaktivitit des Patienten abhingig. Das Herz hat die Form eines
abgestumpften Kegels von der Klappenebene zur Herzspitze.

Das Herz besteht aus dem linken und dem rechten Ventrikel, den zugehorigen Vor-
hofen und den 4 Herzklappen. Die Herzwand besteht aus mehreren Muskelgruppen,
dem Myokard. Sie wird innen durch das Endokard und aufsen durch das Epikard
begrenzt. Ein Schnitt durch das Herz mit den entsprechenden Bezeichnungen ist
in Abbildung 2.2 dargestellt. Die Herzwiande der 4 Kammern des Ventrikels sind
von unterschiedlicher Stirke, woraus sich auf die jeweilige Funktion der Bereiche
schliefsen ldsst. Wahrend die beiden Vorhofe eine Wandstéirke von durchschnittlich
1, 5mm aufweisen, hat das rechte Ventrikel durchschnittlich 2 — 4mm und das linke
durchschnittlich 8 — 11mm Wandstéarke. Die beiden Vorhofe tragen offensichtlich
wenig zum Fiillvorgang der Ventrikel bei und dienen eher als passive Blutspeicher.
Die unterschiedlichen Wandstirken der Ventrikel sind durch die unterschiedliche
Arbeit zu erkliren, die die jeweiligen Seiten zu leisten haben. Die Druckentwicklung
im linken Ventrikel ist etwa 5 mal so gro wie die im rechten Ventrikel [40].
Aufgrund der elektrodynamischen Erregung, ausgehend vom Sinusknoten, wird der
Herzmuskel periodisch kontrahiert und relaxiert. In Abbildung 2.3 ist der Verlauf des
Volumens des linken Ventrikels, sowie die zugehorigen Druckverldufe im Ventrikel
und in der Aorta dargestellt [8].

Nach der Relaxation (Fiillungsphase,Diastole) des Ventrikels schliefit aufgrund des
Druckausgleichs zwischen dem linken Ventrikel und dem linken Vorhof die Mitral-
klappe. Das Volumen des Ventrikel nach Beendigung der Diastole wird als end-
diastolisches Ventrikelvolumen bezeichnet. Aufgrund der folgenden Kontraktion des
Ventrikels steigt der Druck im Ventrikel bis das Druckniveau in der Aorta erreicht ist
und die Aortenklappe 6ffnet. Wéahrend der Ausstromphase (Systole) ist der Druck
im Ventrikel und der Druck in der Aorta nahezu identisch. Das ausgeworfene Blut-
volumen wird als Schlagvolumen bezeichnet. Nach Abschluss der Kontraktionsphase
des Ventrikels erschlafft das Ventrikel und der Druck im Ventrikel fillt ab, wihrend
der Druck in der Aorta steigt. Die Aortenklappe schliefst. Das endsystolische Volu-
men ist das Volumen des im Ventrikel verbleibenden Blutes. Wird das Druckniveau
des linken Vorhofs unterschritten, 6ffnet die Mitralklappe und der Zyklus beginnt
erneut.
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Pulmonal- /ﬁ)é/ﬁ
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rechter

Vorhof linker
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| Aortenklappe
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Ventrikel

linker Ventrikel

Abbildung 2.2: Schnitt durch das Herz

2.1.2.1 Herzinsuffizienz

Eine Herzinsuffizienz liegt vor, wenn das vom Organismus benétigte Herzzeitvolu-
men nur bei erh6htem enddiastolischen Driicken aufrechterhalten werden kann. Die
Weltgesundheitsorganisation definiert die Herzinsuffizienz als verminderte korperli-
che Belastbarkeit bei bestehender ventrikuldrer Funktionsstorung.

Eine Erhéhung des Aortendruckes fiihrt zu einer Erhhung des enddiastolischen Vo-
lumens, da sich der Ventrikel nicht hinreichend entleeren kann. Die Vergroferung
dieses Volumens fiihrt zu einer erhohten Vordehnung des Ventrikels wodurch die
Kontraktilitdt (Inotropie) gesteigert wird. Die Folge ist ein erhohtes Schlagvolu-
men. Frank Starling beschreibt den Zusammenhang zwischen dem Herzzeitvolumen
und enddiastolischem Volumen durch die in Abbildung 2.4 dargestellte Kurve. Das
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$ Systole Diastole  Vorhofe
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Abbildung 2.3: Volumen-Zeit-Verlauf im linken Ventrikel sowie zugehorige Druck-
verlaufe im linken Ventrikel, in der Aorta und im Vorhof
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Normal, Belastung

Normal in Ruhe

Inotropie

/ / /T—\ Herzversagen
/ /\ Kardiogener Schock

>

Herzzeitvolumen

Enddiastolisches Ventrikelvolumen

Abbildung 2.4: Beziehung zwischen dem Herzzeitvolumen und dem Schlagvolumen;
Frank-Starling-Kurve

bei einem bestimmten enddiastolischen Ventrikelvolumen geforderte Herzzeitvolu-
men wird durch die jeweilige Kontraktilitdt des Myokards bestimmt. Eine Zunahme
der Kontraktibilitdt fithrt zu einem steileren Anstieg der Frank-Starling-Kurve. Dies
ist gleichbedeutend mit einer Erhéhung des Schlagvolumens bei gleichem enddia-
stolischen Volumen.

Bei einer Herzmuskelschwiiche befdhigt das zunehmende Ventrikelvolumen das ge-
schwichte Herz weiterhin dem Kreislauf das notwendige Schlagvolumen bereitzustel-
len. Setzt sich die Vergroferung des enddiastolischen Volumens jedoch fort, gelangt
das Herz in den als Dilatation bezeichneten Bereich der Frank-Starling-Kurve, in
der Abbildung 2.4 grau gekennzeichnet. Die Kontraktionskraft in diesem Bereich ist
zur Forderung des notwendigen Schlagvolumens nicht mehr ausreichend. Vielmehr
sinkt die Auswurfleistung weiter und die Dehnung des Ventrikels nimmt zu. Diese
Interaktion schwicht die Leistungsfahigkeit des Ventrikels und fiihrt schlieflich zum
Herzversagen. Die Schidigung des Myokards und in der Folge zunehmende enddia-
stolischen und -systolischen Volumina wird als Herzinsuffizienz bezeichnet.

Im folgenden werden die verwendeten Begriffe und Definitionen erlautert:

e Kontraktibilitat:
Die Kontraktilitdt oder Inotropie kennzeichnet die Kraft und die Geschwin-
digkeit mit der der Ventrikel kontrahiert.

e Enddiastolisches Ventrikelvolumen:

14
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Das Blutvolumen im Ventrikel nach Abschluss der Fiillphase.

e Endsystolisches Ventrikelvolumen:
Das Volumen des im Ventrikel verbleibenden Blutes nach der Ejektionsphase.

e Schlagvolumen:
Das wihrend der Ejektionsphase in den Kreislauf ausgeworfene Volumen.
Es wird wie folgt definiert:
Schlagvolumen = Enddiastolisches Volumen — Endsystolisches Volumen

e Herzzeitvolumen:
Herzzeitvolumen = Schlagvolumen x Herzfrequenz

2.1.3 Die Herzklappen

Die Herzklappen wirken wiahrend des Pumpvorgangs als Ventile des Herzorgans und
verhindern das Zuriickstromen des Blutes stromab. Die Herzklappen sind entspre-
chend ihrer Funktion an den Ein- und Ausléssen der Ventrikel angeordnet.

Die Atrioventrikularklappen dichten die Ventrikelkammern gegen die jeweiligen Vor-
héfe. Die im rechten Herzen angebrachte Trikuspidalklappe besteht aus drei, die im
linken Herzen angebrachte Mitralklappe aus zwei segelférmigen Bindegewebemem-
branen. Aufgrund ihrer Form werden diese Klappen auch als Segelklappen bezeich-
net. Die beiden Klappen, speziell die Mitralklappe, sind wihrend der Systole einem
starken Druckgradienten ausgesetzt. Ein Umschlagen der Klappen wird durch die
Papillarmuskulatur verhindert.

Wihrend der Diastole werden die Kammern an den entsprechenden Stellen durch
die Pulmonal- und die Aortenklappe, zwei Taschenklappen aus jeweils 3 halbmond-
formigen Bindegewebeplatten, verschlossen. Die Herzklappen sind passive Elemente,
deren Offnung bzw. Schliefung durch den jeweiligen anliegenden Druckunterschied
gesteuert werden. Die Beziehung zwischen Bewegung, Druck und Klappenoffnung
bzw. -schliefung sind in der Abbildung 2.3 gezeigt. Die Bezeichnungen und Geome-
trien der Herzklappen sind in der Abbildung 2.5 dargestellt.

2.1.3.1 Herzklappenfehler

Die Herzklappenfehler lassen sich grundséitzlich in 3 Fehlerarten unterteilen.

e Klappenstenose:
Die Herzklappe ist verklebt und 6ffnet sich nicht vollstindig.

e Klappeninsuffizienz:
Die Herzklappe schliefit nicht vollstindig.

e Kombinierte Herzklappenfehler:
Die Kombination aus Klappenstenose und Klappeninsuffizienz.
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Abbildung 2.5: Ventilebene des Herzens, [34]

Klappenstenose

Die Herzklappenstenose wird unterschieden in einer Stenose der Mitralklappe und
einer Stenose der Aortenklappe.

Mitralklappenstenose

Sind die Segel der Mitralklappe miteinander verwachsen und die Klappe 6ffnet sich
nicht vollsténdig, fiilhrt dies zu einem erh6hten Stromungswiderstand beim Einstro-
men aus dem linken Vorhof in den linken Ventrikel. Der linke Vorhof muss mehr
Druck aufbauen um ein vollstindiges Fiillen des Ventrikels zu ermdoglichen. Der
dauerhaft erhéhte Druck im Vorhof fiihrt zu einer Schwichung der Herzmuskulatur
mit der Folge eines Blutstaus vor der Mitralklappe, der sich iiber die Lungenvenen
bis in die Lungenschlagadern fortpflanzt. In Folge der Schidigung des Vorhofs kann
Vorhofflimmern und einsetzende Thrombenbildung beobachtet werden.

Aufgrund der Erhéhung des Druckes im Lungenkreislauf fiihrt die Stenose der Mi-
tralklappe dariiber hinaus zu einer Erh6hung des Druckes im rechten Ventrikel, der
wegen seiner diinnen Muskulatur dilatiert. Die Folge ist eine Rechtsherzinsuffizienz.
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Aortenklappenstenose

Die Aortenklappenstenose ist die hdufigste Erkrankung der Herzklappen. Die Ste-
nose der Aortenklappe ist Folge von Verwachsungen oder Verkalkungen wodurch die
Klappendffnungsfliiche eingeengt wird. Die Verengung der Offnungsfliiche fiihrt zu
einem erhohten Stromungswiderstand im Klappenbereich und hat somit vergleichba-
re Auswirkungen wie eine dauerhafte Erhéhung des Aortendruckes. Die Folge ist eine
Verkleinerung des Schlagvolumens und fiihrt, wie in Abschnitt 2.1.2.1 beschrieben,
zur Dilatation des linken Ventrikels und einer daraus entstehenden Linksherzinsuf-
fizienz.

Klappeninsuffizienz

Eine Herzklappeninsuffizienz ist die Unfidhigkeit der Herzklappe vollstindig zu
schliefen. Die Folge ist, dass Blut bei geschlossener, insuffizienter Mitralklappe in
den Vorhof zuriickflieft, bzw. bei geschlossener, insuffizienter Aortenklappe zwischen
Herzkammer und Aorta hin und her strémt (Pendelblut).

Die vom Ventrikel zu fordernde Blutmenge setzt sich daher addititiv aus der vom
Kreislauf benétigten Blutmenge und dem Pendelblut zusammen. Der Herzmuskel
gleicht diese Mehrbelastung, wie in Abschnitt 2.1.2.1 beschrieben, durch eine Ver-
grofkerung des Muskels aus. Ist diese Mehrbelastung des Herzmuskels dauerhaft,
dilatiert der Ventrikel. In der Folge kann das um das Pendelblut vergrofierte Schlag-
volumen nicht mehr vom Ventrikel bereitgestellt werden. Dies resultiert ebenfalls in
einer Linksherzinsuffizienz.

2.1.4 Rheologie des Blutes

Blut besteht aus einer Mischung von Fliissigkeit und zelluléren, verformbaren Par-
tikeln. Die fliissige Phase wird von Blutplasma gebildet, welches aus ca. 90% Wasser
besteht [40].

Der Transport des Sauerstoffs sowie die Regulierung des pH-Wertes wird von den
roten Blutkérperchen (Erythrozyten), der Hauptmasse der zelluldren Blutbestand-
teile, iibernommen. Der Volumenanteil der roten Blutkérperchen am Gesamtblut-
volumen wird als Himatokritwert bezeichnet, er betrdgt im Durchschnitt 0.47 beim
Mann und 0,42 bei der Frau. Die Erythrozyten haben bei ruhendem Blut die Form
von runden bikonkaven kernlosen Scheiben mit einem mittleren Durchmesser von
7, 5um.

Die Abwehrfunktion des Organismusses wird von den weifen Blutkorperchen, dem
zweiten zelluldren Bestandteil des Blutes, iibernommen. Der Volumenanteil der Leu-
kozyten variiert je nach Tageszeit und Funktionszustand des Organismusses, wobei
zu beriicksichtigen ist, dass nur ca 5% der im Korper vorhandenen Leukozyten im
Blutkreislauf zirkuliert.
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Bei Betrachtung der Blutstromung in grofen Geféafen lisst sich diese Suspension aus
Blutplasma und ca 50% eingelagerten Festkorpern als Nicht-Newtonsches Medium
betrachten. Die Charakteristik der Suspension ldsst sich daher aus strémungsme-
chanischer Sicht durch die Abhéngigkeit der Viskositét pi.r; von der Scherrate
ausdriicken. In den kleinen Blutgefifien ist diese Betrachtungsweise nicht zuldssig
und Blut muss als Suspension behandelt werden [26]|. Die Abhéngigkeit der Visko-
sitdt perr von der Scherrate 7y ist in Abbildung 2.6 dargestellt.

,u/CpA
10°%}
10%F §%
o0 ©
10 F @@@
1 1 1 1 1 1 »

102 10 1 10 10% 1037/s

Abbildung 2.6: Viskositdt von Blut in Abhéngigkeit der Scherrate

Die Deformierbarkeit der roten Blutkorperchen und deren Aggregationszustand be-
stimmt in grofem Mafie die Viskositdt s.r;. Die Aggregation bezeichnet das Zusam-
menballen der Blutkérperchen. Mit dem Grad der Aggregation steigt die Viskositit,
wohingegen sich die Konglomerate (miteinander verklebte rote Blutkérperchen) bei
steigenden Scherraten auflésen und die Viskositdt wieder sinkt.

In Bereichen grofier Scherraten liegen die Erythrozyten als einzelne Partikel vor.
In Bereichen geringerer Scherrate (7 < 10s™!) aggregieren die Blutkérperchen zu
so genannten Geldrollen (siche Abbildung 2.7). Sinkt die Scherrate unter < 157!
bilden die Blutkérperchen dreidimensionale Strukturen.

Wihrend das Aufbrechen der Geldrollen—Strukturen innerhalb von Sekundenbruch-
teilen geschieht, bendtigt in menschlichem Blut die Aggregation bis zur Ausbildung
der Strukturen ca. 10s. Der Puls des Kreislaufs liegt bei etwa 1/10 dieser Zeit. In
grofen Gefédfien bilden sich daher keine Geldrollen aus [37].
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Abbildung 2.7: Erythrozyten in aggregiertem Zustand.

2.2 Dimensionslose Kennzahlen zur Charakterisie-
rung der Stromungsvorgange

Die Struktur der inkompressiblen, instationdren Stromung im Ventrikel lisst sich
durch die dimensionslosen Kennzahlen Reynoldszahl und Womersleyzahl charakte-
risieren.

Die Reynoldszahl beschreibt das Verhéltnis der konvektiven Tragheitskrifte zu den
Reibungskréften. Die Definition der Reynoldszahl lautet

konvektive Tragheitskrifte p-U - L

Re, — —
‘ Reibungskrifte Heff

(2.1)

Die Stromung im Ventrikel wird zur Strukturanalyse in zwei Vorgénge zerlegt, der
Diastole und der Systole. Die Struktur der Stromung wahrend der Befiillung des
Ventrikels wird durch den Eintrittsimpuls der Stromung durch die Mitralklappe be-
stimmt. Der Impuls wihrend der Systole wird durch die Durchstromung des Blutes
durch die Aortenklappe dominiert. Um die Strémung wéhrend beiden Vorgéangen zu
charakterisieren, werden 2 Reynoldszahlen definiert, eine diastolische Reynoldszahl
Rey,,, und eine systolische Reynoldszahl Rey, . Die Bestimmung der Grofen zur
Bildung der Reynoldszahlen (siehe Gleichung 2.1) wird im Folgenden dargestellt.

e mittlere Geschwindigkeit U:
Die mittlere Geschwindigkeit zur Bestimmung der diastolischen Reynoldszahl
wird aus dem Schlagvolumen, der diastolischen Zeit und der iiber diese Zeit
gemittelte Fliche der Mitralklappe berechnet.

U= VSchlagvolumen (22)
tDiastoleAMitralklappe
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Die systolische Reynoldszahl wird mit der entsprechenden Geschwindigkeit

V chiagvotumen
U — Schlagvol (2.3)

tSystoleAAortenklappe
gebildet.

e charakteristische Linge L:
Die charakteristische Lange ist der zur Mitralklappenfliche (bzw. Aortenklap-
penfliache) dquivalente Durchmesser.

e mittlere effektive Viskositit fics;:
Die mittlere effektive dynamische Viskositiit fi.r; wird aus der volumengemit-
telten effektiven Viskositat fi.sr und der Zeit eines Zyklusses 7' bestimmt.
Zur Bestimmung der volumengemittelten effektiven Viskositdt fi.;; werden
die effektiven Viskositéten der Zellen s, (II,) mit dem jeweiligen Zellvolu-
men V* multipliziert, iiber die Anzahl der Zellen N aufsummiert und durch
das Gesamtvolumen Vi cpiiner des Ventrikels zum Zeitpunkt ¢; geteilt.

- Zi]\il v ,Ui
fessl, = ==——|1;

2.4
VGesamt ( )

Die volumengemittelten Viskositaten fi.s f\t]. werden anschlieend iiber die Zeit
des Zyklusses T' gemittelt.

_ S0 fressle, (tie1 — t5)
flers = = — (2.5)

mit M = Anzahl der Zeitschritte.

Das Quadrat der Womersleyzahl kennzeichnet das Verhéltnis zwischen den insta-
tiondren Tragheitskraften und den Reibungskriften und ist wie folgt definiert.

o instationdre Tragheitskrifte p-w
o = =

L? (2.6)

Reibungkrifte off
Zur Charakterisierung der Instationaritiat der Strémung ist es aus den genannten
Griinden sinnvoll, eine Womersleyzahl der diastolischen Stromung und eine weitere
zur Erfassung der Phinomene wihrend der Systole zu definieren. Die zur Definition
der Kennzahlen notwendigen Grofen werden wie folgt bestimmt.

o Kreisfrequenz w:
Die Kreisfrequenz wird aus der Zeit fiir einen Zyklus berechnet. Gegensitzlich
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zur Bildung der Reynoldszahlen unter Anwendung der systolischen bzw. dia-
stolischen Zeit werden die Womersleyzahlen mit der gesamten Zeit des Zyklus-
ses gebildet, da die instationdren Phinomene, wie beispielsweise die zeitlich
bedingte Profilausbildung, durch die Gesamtzeit beeinfluit werden.

2 x 11

W= (2.7)

e mittlere effektive Viskositdt ji.s¢, charakteristische Léinge L: Die mittlere ef-
fektive Viskositét ji.;s und die charakteristische Linge L werden dquivalent
zur Bildung der Reynoldszahlen bestimmt.

2.3 Grundgleichungen

Die Grundgleichungen zur Beschreibung der im Rahmen des KAHMO untersuchten
biomechanischen Stromungen werden im folgenden zunéchst in allgemeiner Form
vorgestellt und dann entsprechend dem eingesetzten numerischen Verfahren umfor-
muliert. Bei den untersuchten Strémungen handelt es sich um instationére, laminare
und inkompressible Strémungen eines Nicht-Newtonschen Mediums in einer sich pe-
riodisch veranderten Geometrie. Die Nicht-Newtonschen Eigenschaften ergeben sich
aus der Zusammensetzung des Blutes aus Blutplasma und verschiedenen Blutkorper-
chen (wie in Kapitel 2.1.4 beschrieben). In den durchgefiihrten Simulationen werden
die Erhaltungsgleichungen verwendet, welche auf dem Stokesschen Reibungsansatz
beruhen. Dies bedeutet, dass die dem Fluid eigene Fliefigrenze in den Grundglei-
chungen keine Beachtung findet. Die Nicht-Newtonschen Eigenschaften werden iiber
ein Modell eingebracht. Die vorgestellten Gleichungen vernachléssigen vorerst die-
se Modellierung, das verwendete Modell und dessen Integration in die Gleichungen
wird an geeigneter Stelle erldutert.

Differentielle Form

In den meisten technisch und in der Natur relevanten strémungsmechanischen Vor-
gingen konnen Fluide als Kontinuum angesehen werden. Sie unterliegen den Er-
haltungssitzen fiir Masse, Impuls und Energie, welche aus den mechanischen und
thermodynamischen Gesetzen der Kontinuumsmechanik (siehe z.B. Oertel [25]) oder
aus gaskinetischen Betrachtungsweisen (siehe z.B. Anderson [1|) abgeleitet werden
konnen.

Die Grundgleichungen fiir inkompressible, instationiire Stromungen lauten:

e Masseerhaltung (Kontinuitétsgleichung)

ou Ov Ow
I T H i, 2.
Ox + oy + 0z 0 (2:8)
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e Impulserhaltung (Navier-Stokes Gleichung)

*(@-F @—Fv@jLw@)——@jL *(62u+62u+62u)
PENot T Ty T Va2 T Tar T 2 T a2 T2
Ov v ov v op v Pv 0%
YA Gl W gu LU L Y (o,
px (315 +u3x +U8y +w62> dy T Hess ¥ (6562 * 0y? * 8,22)’ (29)
ow ow  Ow ow op Pw  Pw  Pw

pr(—+u—4+v—F+w—)=——=

82+Meff*(8x2 + oy? + 822)'

Dimensionslose Grundgleichungen in Erhaltungsform

Die Grundgleichung zur Berechnung inkompressibler pulsierender Stréomungen 2.8,
2.9 werden unter Anwendung der bereits eingefiihrten Kennzahlen, Reynoldszahl
Rey und Womersleyzahl Wo, (siehe 2.2) wie folgt entdimensioniert. Die dimensi-
onslosen Gréfien sind mit * gekennzeichnet.

e Dimensionslose Geschwindigkeiten

—

= (2.10)

Voo

Vo st eine fiir das gesamte Stromungsfeld charakteristische Geschwindigkeit

Dimensionslose kartesische Koordinaten

T+ =

~| &

(2.11)

Wobei [ eine fiir das gesamte Stromungsfeld charakteristische Lange darstellt.

Dimensionslose Zeit

Dimensionslose Dichte

tr=t-w=t-2rf (2.12)
«_ P
pr=— (2.13)
Poo

Poo ist die charakteristische Bezugsdichte.

Dimensionsloser Druck

pr=—L (2.14)

Poc U3

Die Impulserhaltungsgleichungen 2.9 in vektorieller Schreibweise ergeben sich nach
Einsetzen der dimensionslosen Grofen wie folgt.

v vi o - vi oo, VeffUso —
27 f - oo e + T(v* WANITES —TAp + 2 Vo (2.15)
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Aus der Gleichung 2.15 ergibt sich nach der Multiplikation mit [/u? die dimensi-
onslose Impulserhaltungsgleichung fiir pulsierende inkompressible Stromungen
zu

Wo? Ov* - . 1 _ .
At = —Ap* + — V¥ 2.1
Rer OF + (v Jv p"+ Rele (2.16)

Formulierung der Grundgleichung fiir das numerische Verfah-
ren

Die Grundgleichungen 2.9 werden in differentieller Form fiir eine der unabhéngigen
Variablen u, v, w wie folgt formuliert.

0 0 0 0P
PE‘P + Pa—xi(urq’) - 6—:p,~(rq>6:pi

) = So (2.17)

Die Grofe ® stellt eine der unabhéngigen Variablen u, v, w usw. dar. Die Geschwin-
digkeit u, ist die Geschwindigkeit des betrachteten Volumenelementes, ' sind die
entsprechenden Diffusionskonstanten und Sg stellt die Quellterme dar.

Mit pa%i(urq)) = div(pu,P) und %(Fq;?—g) = div(l'pgrad®) folgt aus Gleichung
2.17

p%@ + div(pu, ) — div(pu,P) = Ss. (2.18)

2.4 Randbedingungen und Anfangsbedingungen

2.4.1 Randbedingungen

Die Grundgleichungen 2.8 und 2.9 bilden ein System nichtlinearer partieller Diffe-
rentialgleichungen 2. Ordnung. Zur Losung solcher Gleichungen miissen zusétzlich
Randbedingungen formuliert werden. Fiir die in der vorliegenden Arbeit behandel-
ten Fille sind dies Druck- und Geschwindigkeitsrandbedingungen.

e Geschwindigkeitsrandbedingung
Die bewegten Wénde des Ventrikels (Abbildung 3.23, rot dargestellter Be-
reich) werden iiber eine Geschwindigkeitsrandbedingung beschrieben. Die Ge-
schwindigkeit der Wiande ergibt sich aus der rekonstruierten Bewegung des
Ventrikels. Im numerischen Modell des Ventrikels (Abbildung 3.23) gilt an al-
len Wianden Haftbedingung, das heiflt die Geschwindigkeit des Fluids an der
Wand ist gleich die Geschwindigkeit der Wand selbst

T = Tyt - (2.19)
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Die Formulierung des Impulses, welcher von der bewegten Wand auf das Fluid
iibertragen wird, erfolgt durch die Beriicksichtigung der Knotengeschwindig-
keiten in den Quelltermen. Die numerische Formulierung wird durch den ver-
wendeten Losungsalgorithmus, den PISO-Algorithmus, iibernommen.

Die Formulierung der Randbedingung unter Vorgabe eines Wertes wird als
Dirichlet-Randbedingung bezeichnet.

e Druckrandbedingung

Die Druckrandbedingung wird ebenfalls als Dirichletrandbedingung formu-
liert, das heitt der Wert des Druckes wird am Rand vorgegeben.

Die Druckrandbedingung wird an den Réndern des Integrationsgebietes (Ab-
bildung 3.23) eingesetzt. Als Vorlaufdruck wird ein konstanter Druck vorgege-
ben, der durch eine einfache Messung am Patient direkt ermittelt werden kann.
An der Druckrandbedingung auf der Aortenseite (Abbildung 3.23, Nachlauf-
druck) wird ebenfalls ein konstanter Druck vorgegeben. Der Druckverlauf in
der Aorta wird iiber einen geschwindigkeitsabhéngigen Widerstand simuliert
(Abbildung 3.23 Kreislaufwiderstand). Die Druckrandbedingungen werden in
einigem Abstand zum Ventrikel angebracht um ihren Einfluss auf die Losung
moglichst gering zu halten.

2.4.2 Anfangsbedingungen

Zur Losung der gegebenen Differentialgleichung sind neben den oben beschriebenen
Randbedingungen Anfangsbedingungen vorzugeben. Genauer sind fiir alle abhingi-
gen Variablen die Werte zum Zeitpunkt ¢ = 0 bzw. der nullten Iteration festzulegen.
Diese Werte sollten im Zusammenhang mit dem gegebenen Stromungsproblem ste-
hen, die Randbedingungen erfiillen und speziell von der Masseerhaltung méoglichst
wenig abweichen. Vorgegeben werden

beziehungsweise
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2.5 Nicht—Newtonsche Medien

Die Nicht-Newtonschen Eigenschaften des Blutes werden im Rahmen der vorliegen-
den Arbeit mittels eines modifizierten Cross-Modelles [29] nachgebildet. Die Berech-
nung der Viskositat erfolgt im 3-dimensionalen Fall in Abhéngigkeit der 2-Invariante
des Spannungstensors I1; [8]. Diese wird wird wie folgt berechnet:

1 3 3
=135 (220

i=1j=1
mit 1 v 0
ot (5 Uj
V;] 2 (81‘] 8:10,)

2.5.1 Cross—Modell

Die allgemeine Formulierung des Cross-Modelles erfolgt mit 4 Parametern, die dem
abzubildenden Verlauf der Viskositét iiber die Schergeschwindigkeit angepasst wer-
den miissen. Die allgemeine Formulierung der Viskositéit in Abhéngigkeit der Scher-
geschwindigkeit lautet.

. Ho — Moo
. R B - 92.21
preps(7) = T+ (K 4)m (2.21)
In grofen Gefifen ist die Scherrate 4 = %. Im Ventrikel muss die dominante

Komponente des Scherratentensors gewahlt werden [26].

Fiir kleine und grofe Schergeschwindigkeiten  nihert sich die Kurve der des ent-
sprechenden Newtonschen Fluids, fiir mittlere Schergeschwindigkeiten dhnelt der
Verlauf dem des Ostwald-de Waele Modells [29].

Perktold verwendet in seiner Arbeit [29] ein modifiziertes Cross-Modell um der lan-
gen Aggregationsphase des Blutes Rechnung zu tragen. Das Modell nach Perktold
wird wie folgt formuliert als :

fress () = too + (ko — fioo) ( ! (2.22)

1+ (M)
mit den Parametern p., = 0.003Pas, po = 0.01315Pas, A = 0.5s, a = 0.3 und
b = 1.7. Die aus Gleichung 2.22 resultierende Abhéngigkeit der Viskositit von der
Scherrate ist in Abbildung 2.8 dargestellt.

Mit der Abhéngigkeit der 2.ten Invariante des Schubspannungstensors II; von der
Schergeschwindigkeit 7 :
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Abbildung 2.8: Effektive Viskositit in Abhéngigkeit der Scherrate.

ergibt sich die effektive Viskositét pi.s¢ im dreidimensionalen Fall, wie sie in vorlie-
gender Arbeit modelliert wird, zu :

_ (110 — floo)
ress ) =t G VA Ty

mit den obenstehenden Parametern.

(2.23)

2.6 Benutzte Rechenprogramme

Die Simulationen, welche im Rahmen des KAHMO-Projektes durchgefiihrt werden,
werden mit dem kommerziellen Softwarepaket S TAR-CD® der Firma Computatio-
nal Dynamics Limited durchgefiihrt. S TAR-CD® besteht aus mehreren auf Syste-
mebene unabhéngigen Modulen. Im einzelnen sind dies :

e ProStar zur Beschreibung des konkreten Berechnungsproblems und zum Pre—
und Postprozessing:
— Netzgenerator,
— Eingabe von Anfangs— und Randbedingungen,
— Definition der physikalischen Gréfen,
— Konvertierung von Dateien, Einlesen von Rechennetzen,
— Postprozessor zur graphischen Auswertung oder Export von Ergebnissen.

e ProHPC zur Gebietszerlegung der Modelle fiir die Parallelverarbeitung mit
StarHPC.
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e StarHPC Analysemodul (Solver).

Zusitzliche verfiigbare Module zur automatischen Netzgenerierung wie SAMM oder
ProAM werden im Rahmen der vorliegenden Arbeit nicht eingesetzt.

2.6.1 Numerische Verfahren in STAR-CD

Diskretierungsverfahren in STAR-CD®

Die in Kapitel 2.3 angeschriebenen Erhaltungsgleichungen 2.8 und 2.9 werden in
STAR-CD®© mit der Finite-Volumen—Methode riumlich diskretisiert. Dazu wird das
Rechengebiet zunadchst in Kontrollvolumen unterteilt. Die Erhaltungsgleichungen
werden iiber die einzelnen Zellen bzw. deren Oberflichen integriert. Abschliefend
wird eine Approximation der abhéngigen Variablen im Mittelpunkt der Zellen (cell-
centered) vorgenommen.

Die Erhaltungsgleichungen in allgemeiner vektorieller Schreibweise 2.18 lauten

% (p®) +div (ptu, — 'y grad @) = So. (2.24)
Wobei @ fiir eine der abhéngigen Variablen u, v, w usw. und «, fiir die Relativge-
schwindigkeit der Strémung zu einer lokalen Netzgeschwindigkeit steht. I'g sind die
entsprechenden Diffusionskoeffizienten und S¢ die Quellterme in den Ausgangsglei-
chungen.

Integration der Gleichung unter Anwendung der Divergenzfreiheit, Integration iiber
ein Kontrollvolumen V' und dem Gauf’schen Integralsatz zur Umwandlung der Di-
vergenzterme 2.24 liefert

0 _
2 7( (p®) dV + 7( (i ® — T grad @) dS = jé SpdV (2.25)
ot Jv A v

mit dem Oberflichenvektor S des Kontrollvolumens V. Fiir eine Zelle des Rechen-

netzes mit dem Volumen V), und den Seitenflichen S;,j = 1,---,n kann 2.25 auch
in folgender Form geschrieben werden :

%f (p®) dv+2?{ (pu,® — Ty grad P) dS = jé SedV . (2.26)
Vb j Sj Vp
e P Ty

2.6.2 Zeitdiskretisierung

Die Terme in Gleichung 2.26 werden nun separat approximiert : Der instationére
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O I

Abbildung 2.9: Molekiil der Zeitdiskretisierung

Term 77 wird zu
(p®V ) — (p@V )"
At ’
wobei die Indizes n und n — 1 fiir den neuen und den alten Zeitpunkt mit der Diffe-
renz At stehen. Bei allen im Rahmen des KaHMo-Projektes mit S TAR-CD® durch-
gefiihrten Berechnungen wird die vollimplizite Zeitdiskretisierung benutzt, bei der
alle Werte der Fliisse iiber ein Zeitintervall aus den Werten zum neuen Zeitschritt
berechnet werden. Das zugehdrige Molekiil der Zeitdiskretisierung im eindimensio-
nalen Fall ist in Abbildung 2.9 dargestellt.

1Y

(2.27)

2.6.3 Raumdiskretisierung

Der Term 75 wird in die konvektiven Fliisse K; und die diffusiven Fliisse D; aufge-
spalten, die dann als Mittelwerte auf den Zellflichen S; bestimmt werden :

T2~Z<pﬁr<b~§>‘—z<l“q>grad<I>~§) EZKJ_ZDJ . (2.28)

J J

Die diffusiven Terme D; werden mit flichenzentrierten Ausdriicken approximiert :

Dj ~ F.:p’j |:f]l(q>N — (I)P) + {grad (N g— fjl grad (I)JPN}J.] . (229)
Darin sind f; geometrische Faktoren, JPN der Abstandsvektor benachbarter Zell-
mittelpunkte (siche Abb. 2.10) und I'g ; der auf die Fliche S; interpolierte Diffusi-
onskoeffizient.
Die Diskretisierung der konvektiven Fliisse ist aufgrund ihrer Nichtlinearitit deut-
lich kritischer und erfordert einen hoheren numerischen Aufwand. STAR-CD® bie-
tet eine Reihe von Diskretisierungschemata vom Upwind—Verfahren 1.Ordnung iiber
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Abbildung 2.10: Benachbarte Zellen mit Zellzentren P und N

zentrale Differenzen bis zu Verfahren 3. Ordnung (Gamma, QUICK). In den durch-
gefilhrten Simulationen kommen ausschlieflich Verfahren 2.0rdnung zur Anwen-
dung. Die Diskretisierung wird im folgenden am Beispiel der Zentralen Differenzen
erldutert.

Zentrale-Differenzen Verfahren

Die konvektiven Terme K; aus Gleichung 2.28 werden umformuliert als:

mit .

Fy = (pii, ), (2.31)
F; stellt den Massenstrom durch die Oberfliche j dar. ®; ist der gemittelte Wert auf
der Oberfliche dessen Bestimmung von der Wahl des Verfahrens abhéngig ist. Das
Zentrale Differenzen Verfahren, ein Verfahren 2.0rdnung, interpoliert die Grofe ®;
linear aus den Werten der benachbarten Zellen, wie in Abbildung 2.11 skizziert. Die

Formulierung des konvektiven Terms K; ergibt sich dann wie folgt:
K =Fj[f+®p + (1 — f1)Pn+] (2.32)

wobei f, einen geometrischen Interpolationsfaktor darstellt.

Neben dem zuvor beschriebenen Zentrale Differenzen Verfahren werden im Rah-
men des Projektes Simulationen mit dem MARS-Verfahren, ebenfalls ein Ver-
fahren 2.0rdnung, durchgefiihrt. Das MARS—Verfahren (Monotone Advection and
Reconstruction Scheme) besteht aus zwei Schritten :

1. Reconstruction
Mit Hilfe eines Total Variation Diminishing Schemas wird ein Feld monoto-
ner Gradienten berechnet, das zusammen mit den Zellwerten eine rdumliche
Diskretisierung zweiter Ordnung gewahrleistet.
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Abbildung 2.11: Diskretisierung der Konvektivterme mittels Zentraler Differenzen

2. Adwvection
Die Fliisse iiber die Zelloberflichen werden fiir alle advektiv transportierten
Grofen anhand eines monotonen und beschrankten Advektions—Schemas aus
den im ersten Schritt berechneten Grofien rekonstruiert.

Die verwendeten Diskretisierungsverfahren produzieren wenig numerische Diffusion,
kénnen jedoch dispersiv wirken.

Der 3. Term T35 der Gleichung 2.26 stellt im allgemeinen Quellen oder Senken der
transportierten Grofke dar. Zusétzliche Fliisse werden ebenfalls iiber diesen Term
implementiert. Die Formulierung des Terms ist von der Art der Quellterms abhingig.
Fliisse und andere Gradienten enthaltene Terme werden dhnlich wie die Terme K
und D; approximiert, wiahrend Grofen ohne Gradienten aus den Zell zentrierten
Gréfen berechnet werden. Allgemein kann das Ergebnis in quasi-linearer Form wie

folgt formuliert werden.
T3 = S1 — SQ(PP (233)

2.6.4 Abschlieiende FV-Gleichungen

Durch Einsetzen der formulierten Gleichungen 2.27, 2.28, 2.29, 2.32, 2.33 in Glei-
chung 2.26 und mit der Kontinuitétsgleichung in folgender Form

(pV)" = (pV)° il _
5 +Y B =0 (2.34)

ergibt sich die endgiiltige Form der diskreten Finite Volumen Gleichungen. In kom-
pakter Form lautet die Gleichung fiir einen Punkt P wie folgt:

A, @} =" A, + s, + BpdY), (2.35)

e A, stellt die konvektiven und/oder diffusiven Effekte dar,
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e die Summation beinhaltet alle Nachbarzellen entsprechend der Raumdiskreti-
sierung,

o Bp=(pV)’/0t,

° Ap:ZmAm—i—S—z—i—Bp.

Fiir jede Zelle wird eine Gleichung 2.35 formuliert und entsprechend den Anfor-
derungen modifiziert (z.B.: Implementierung der Randbedingungen). Dieser Satz
an Gleichungen wird fiir jede der Variablen formuliert, sodass insgesamt n, x n,
Gleichungen zu losen sind, wenn n, die Anzahl der Zellen und n, die Anzahl der
Variablen ist.

2.6.5 Der PISO-Algorithmus

Wie bereits erldutert, werden im Rahmen des KAHMO-Projektes Simulationen ei-
nes inkompressiblen Mediums (Blut) durchgefiihrt. Aus den Grundgleichungen 2.9
folgt fiir p = konstant die Entkopplung der Masseerhaltungsgleichung und den Im-
pulserhaltungsgleichungen. Aus diesem Grund ist es notwendig, bei der Behandlung
inkompressibler Stromung eine weitere Gleichung zur Berechnung des Druckfeldes
einzufiihren. In den durchgefiihrten Simulationen wird als Losungsalgorithmus der
PISO-Algorithmus eingesetzt, der die Kopplung des Geschwindigkeitsfeldes und des
Druckfeldes in nachstehender Weise realisiert. Der PISO-Algorithmus ist ein nicht-
iteratives Verfahren zur Berechnung implizit-diskretisierter, instationdrer Stromun-
gen. Vergleiche des PISO-Algorithmus mit iterativen Methoden sind im Einzelnen
in [2] beschrieben. Die Implementierung des PISO-Algorithmus in STAR-CD®© wird
im Folgenden beschrieben.
Die Impulsgleichung wird aus der Transportgleichung 2.35 extrahiert und wie folgt
formuliert.

Apuip = H(u,,) + Bpui p + 51+ Dp(pyy — piy_) (2.36)
mit

Der letzte Term in Gleichung 2.36 ist die Finite-Volumen Approximation des Druck-
gradienten %, Dp ist ein geometrischer Koeffizient.
Die Kontinuitdtsgleichung wird formuliert als:

B} — BY + Z(p"u?Sj) =0, (2.38)
J

wobei u; die Geschwindigkeiten normal zu den Zelloberflichen und S; die zugeho-
rigen Oberflichen darstellen. Die Bezeichnungen der Zellen sind in Abbildung 2.12
dargestellt.

Die Geschwindigkeiten der Oberflichen werden durch die Knotengeschwindigkeiten
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Abbildung 2.12: Bezeichnungen der PISO-Implementierung auf einem kartesischen
Netz

und durch die benachbarten Driicke beschrieben. Die Erhaltung der Masse wird
durch die Geschwindigkeiten der Oberflichen u} gewéhrleistet, sie werden aus die-
sem Grund auch als Masseerhaltende Geschwindigkeiten bezeichnet.

Eine Impulsgleichung fiir die Zelloberflichen wird formuliert als
Apuj = H(uj,,) + Bpulp + 51+ Dp(pp — vy, (2.39)

wobei die iiberstrichenen Gréfen eine Mittelung iiber die Koeffizienten der Knoten-
werte in den diskretisierten Impulsgleichungen darstellen.

Diese Formulierung fiihrt nach Einsetzen der Gleichung 2.39 in die Kontinuitéts-
gleichung 2.38 zu der zuvor angesprochenen Druckgleichung, welche aufgrund der
Entkoppelung der Impulserhaltungsgleichungen und der Kontinuitét bei inkompres-
siblen Stromungen notwendig ist, Gleichung 2.40.

Appph =" Appi, + s1. (2.40)

Der Quellterm s; ist unter Anderem eine Funktion der Knotengeschwindigkeiten
u?. Es sei an dieser Stelle erwidhnt, dass iiber diesen Quellterm, wie weiter unten
beschrieben, die Bewegung der Wand in die diskretisierten Gleichungen integriert
wird.

Losungsequenz

Ausgehend von den Initialisierungsgrofen ®° wird mittels des PISO-Algorithmus
die Losung fiir einen Zeitschritt ¢ in folgender Reihenfolge errechnet
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1. Pradiktor Schritt
Die Gleichungen 2.36 werden fiir alle Zellen und Variablen formuliert und in
nachstehender Form fiir das vorlaufige Geschwindigkeitsfeld der Knoten ugl)

berechnet.
Ay = H(ul)) + Bhub + 51+ Dp(ps — pV) (2.41)

p© entspricht dem Druckfeld zum Beginn des Zeitschritts. Nach iterativer
L?§ung dieser Gleichung werden die vorldufigen Oberﬂachengeschwmdlgkelten
1

u;’ aus Gleichung 2.39 berechnet, wobei u;’ und p" durch u ) baw p° ersetzt

wird.
2. Erster Korrektur Schritt
Die Impulsgleichungen 2.36 werden formuliert als

Apulh = H(ul)) + Bou + s1 + Dp(pyys ﬁb (2.42)

Durch Ersetzen der Gréfen u]' und p™ durch u @ bzw. p in Gleichung 2.39
ergibt sich die Gleichung der Impulserhaltung fur die Zelloberﬂachen. Hieraus
ergibt sich die Druckgleichung zu:

Appp = ZAmpm + 5 (2.43)

wobei der Quellterm s; eine Funktion der Knotengeschwindigkeiten ugl) und

uY ist. Die iterative Berechnung des Druckes p*) aus der Gleichung 2.43 erfolgt
nach Berechnung der Grofen ul@ aus Gleichungen 2.42 und der wie beschrie-

ben modifizierten Impulsgleichung fiir die Zelloberflichen 2.39.

3. Zusétzliche Korrektur Schritte
Die zusétzlichen Korrekturschritte werden dquivalent zum ersten Korrektur-
schritt durchgefiihrt, unter Verwendung folgender Gleichungen.

Ay = H(ul®) + Bub + s1 + Dp(pid, — px_)@ (2.44)
A =3 4,09 + s (2.45)

Die Indizes ¢ = 1,2, ... stellen die Korrekturschritte dar. Die Koeffizienten A,
bleiben iiber die Korrekturschritte konstant. Die Genauigkeit der Approxima-
tion der Losungsgrofen u" und p™ der urspriinglichen Gleichungen durch die
Grosen w4t pl@ wird durch eine Erhohung der Anzahl der Korrekturschritte
verbessert.

Nach Beendigung der notwendigen Korrekturschritte, welche sich aus dem Abbruch-
kriterium ergeben, wird die Losung als Startlosung fiir den néchsten Zeitschritt
verwendet, und die Losungssequenz beginnt bei Schritt 1.
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Abbruchkriterium

Aufgrund der Tatsache, dass der “splitting Error” des PISO-Algorithmus [13] von
der Ordnung §t? ist und damit eine GréRenordnung kleiner als der Fehler durch
die Zeitdiskretisierung ist [14|, wurden in der urspriinglichen Version des PISO-
Algorithmusses [13] nur 2 Korrekturschritte vorgesehen. Die Implementierung in
STAR-CD® ist zur Erhohung der Genauigkeit des Algorithmusses mit einer varia-
blen Anzahl von Korrekturschritten realisiert. Die Anzahl der bend&tigten Schritte
wird mittels einer internen Abschitzung des “splitting Errors” bestimmt.

Die dem Benutzer zur Beurteilung des Konvergenzverhaltens zur Verfiigung gestell-
ten Information ist die “Global Rate of Change” C%, die wie folgt definiert ist:

Cy =D _(|1Bp®p| — |Bp®p)) (2.46)

k stellt die Anzahl der berechneten Zeitschritte dar, die Summation wird iiber alle
Zellen durchgefiihrt. Dargestellt werden die Anderungen der Masse, des Impulses,
der Energie, etc.. Im Falle der Darstellung des Verlaufs der Masseerhaltung wird C%
aus der Summe iiber (|Bp| — |B%) berechnet. Weitere Informationen siehe [4] und

[5]-

2.6.6 Randbedingungen

STAR-CD® bietet eine Reihe von implementierten Randbedingungen zur Behand-
lung einer Vielzahl stromungsmechanischer Fragestellungen. Die implementierten
Randbedingungen sind in der entsprechenden Literatur [4] und [5] beschrieben.
An dieser Stelle werden nur die im Rahmen des KAHMO-Projektes eingesetzten
Randbedingungen vorgestellt. Die sind im Einzelnen Druck, Geschwindigkeits und
sogenannte “Baffles”-Randbedingungen.

Druckrandbedingungen

Uber die in STAR-CD®© implementierte Druckrandbedingung gibt der Benutzer die
Druckverteilung am Ein-bzw.Auslass vor. Die Berechnung der Geschwindigkeiten
unterscheidet sich durch die Richtung der Stromung in der Ebene der Randbedin-

gung.

e Zeigt die Richtung der Stromung aus dem Berechnungsfeld werden die anderen
Losungsgrofen (im Falle der untersuchten Stromungen sind das die Geschwin-
digkeiten) aus den Grofen stromauf extrapoliert.

o Zeigt die Richtung der Stréomung ins Berechnungsfeld werden die anderen
Losungsgrofien direkt aus den angegebenen Werten der Randbedingung be-
rechnet.
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Weitere Informationen zur Behandlung der Druckrandbedingungen sowie den Ein-
stellungsmoglichkeiten durch den Benutzer siehe [4] und [5].

“Baffle”’-Randbedingungen

Variable Widerstéinde in ebenen Bereichen werden in STAR-CD® durch sogenannte
“Baffle” - Randbedingungen realisiert. Der Druckwiderstand wird den Zelloberfla-
chen zugeordnet und ist wie folgt definiert.

Ap = —p(a|vn| + B)vn (2.47)

v, stellt die Geschwindigkeit normal zur Oberfliche dar, o und /3 sind benutzer-
spezifische Koeffizienten zur Definition der Durchlissigkeit. Die Implementierung
dieser Randbedingung setzt voraus, dass sich die Richtung der Geschwindigkeit {iber
die Randbedingung nicht dndert. Der Widerstand der Ebene kann zwischen 0 und
oo variiert werden. Sie wird zur Modellierung der Herzklappen in den Simulationen
des linken Ventrikels eingesetzt.

2.6.7 Passiver Skalar

STAR-CD®bietet die Moéglichkeit einen passiven Skalar iiber die Randbedingungen
oder die Anfangsbedingungen einzubringen. Zum Transport des passiven Skalars ist
es nicht notwendig eine weitere Differentialgleichung zu formulieren und zu 16sen. Die
Beschreibung erfolgt iiber die algebraische Beziehung zwischen den Massebriichen:

> m, =1, (2.48)

wobei n die Anzahl der eingebrachten Skalare darstellt.

2.6.8 Bewegte Netze

Jede vorgeschriebene Netzbewegung durch Translation, Rotation und Verzerrung
kann durch Vorgabe von zeitlich abhéingigen Knotenpositionen einzelner Zellen oder
des gesamten Netzes realisiert werden. Wie zuvor besprochen werden die Geschwin-
digkeiten der Stromung relativ zu einem lokalen Koordinatensystem beschrieben.
Die Geschwindigkeiten der Knoten aufgrund der Netzbewegung werden diesem lo-
kalen Koordinatensystem iiberlagert, die Stromungsgeschwindigkeiten entsprechend
in diesem lokalen, bewegten Koordinatensystem beschrieben. Durch die Formulie-
rung einer zusétzlichen Gleichung, dem sogenannten “space conservation law” [6],
wird eine Beziehung zwischen der Anderung des Zellvolumens und dem lokalen Ko-
ordinatensystems hergestellt. Wie in der Beschreibung des PISO-Algorithmusses
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2.6. BENUTZTE RECHENPROGRAMME

bereits erldutert, wird zur Kopplung des Druckfeldes mit dem Geschwindigkeits-
feld eine Impulsgleichung fiir die Oberflichen der Zellen formuliert. Dies fiihrt zu
Gleichung 2.40, durch die iiber den Quellterm s,

e die Masseerhaltung iiber die “Masseerhaltenden Geschwindigkeiten”

e die Knotengeschwindigkeiten und somit die Netzbewegung

mit dem Druckfeld gekoppelt werden.
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Kapitel 3

Modellierung des linken Ventrikels

Die vorliegende Arbeit beschrénkt sich auf die Untersuchung der Strémung im linken
Ventrikel. Aufgrund der starken Ventrikelmuskulatur, welche die Bewegung aufge-
préagt, wird hier auf eine Kopplung zwischen Strémungsmechanik und ihrer Auswir-
kung auf die Bewegung der Ventrikelwand verzichtet.

Die zeitabhéngigen Geometrien und Bewegungen der untersuchten Ventrikel beru-
hen auf MRT- Aufnahmen. Die Modellierung der Bewegung beriicksichtigt samtliche
in den Aufnahmen enthaltenen Informationen.

Um die Stromung im Bereich der Herzklappen abzubilden, werden 2-dimensionale
Herzklappenmodelle eingesetzt, welche beziiglich der Offnungszeit und der Off-
nungsfliche den realen Klappen angepasst werden.

Die untersuchte Geometrie ist in Abbildung 3.1 in einer Gesamtansicht (a) und im
Schnitt (b) dargestellt, die 2-dimensionalen Klappen sind rot gekennzeichnet.

a b

Abbildung 3.1: Ventrikelgeometrie in der Gesamtansicht (a) und im Schnitt (b) mit
2-dimensionalen Klappen

In vorliegendem Kapitel werden die notwendigen Schritte zur Vorbereitung und
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Durchfithrung der Simulation beschrieben. Die Vorgehensweise zur Modellierung
des linken Ventrikles ist in Abbildung 3.2 skizziert. Die gelben Pfeile kennzeichnen
Schritte, die manuell durchgefiihrt werden, die blauen Pfeile kennzeichnen auto-
matisierte Schritte, die teilweise von kommerzieller Software, teilweise von eigens
entwickelten Programmen iibernommen werden.

MRT-Daten

\ 4

Kontur—Daten

Kontur—Daten Kontur—Daten
(Kurzachsen)

Klappen [ (Langachsen)

\ 4

Interpolierte
Oberflachen

LV

Splines

\ 4

Berechnungs-
netze

Netz- .
[ bewegung Medium J
Strémungssimulation
Rand-
[Klappenmodell bedir?gungen ]

Abbildung 3.2: Schematische Darstellung der Rekonstruktion der Geometrie und
der Bewegung
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3.1. VENTRIKELGEOMETRIE

3.1 Ventrikelgeometrie

Das Modell wird auf der Basis eines Datensatzes entwickelt, welcher uns von
der Klinik und Poliklinik fiir Herzchirurgie der Universitdt Bonn zur Verfiigung
gestellt wurde. Die Aufnahmen wurden an einem jungen ménnlichen Probanten
mit gesunder Herzfunktion aufgezeichnet.

Die Basisgeometrien werden direkt aus Magnet-Resonanz-Tomographie Daten
extrahiert. Die Extraktion dieser Aufnahmen wird mittels eines vom Fraunhofer-
Institut entwickelten Segmentierungsverfahrens vorgenommen. Die aus der
Segmentierung gewonnenen Daten werden in digitaler Form dargestellt und
mit dem 3D CAD Programm CATIA v5R9 in interpolierte Oberflichendaten
umgewandelt. Aus diesen Oberflichen werden die Splines, welche die Basis fiir die
Netzgenerierung bilden, durch Schneiden mit Ebenen, extrahiert. Der Ablauf ist in
Abbildung 3.3 schematisch dargestellt.

MRT-Daten
Kontur—-Daten Kontur-Daten Kontur—-Daten
Klappen (Langachsen) (Kurzachsen)

\ 4

Interpolierte |
Oberflachen

VA

Splines

Abbildung 3.3: Schematische Darstellung der Geometrierekonstruktion

3.1.1 Extraktion der Geometrie des Ventrikels aus MRT-
Aufnahmen

Die Extraktion der Geometrie aus den in Abbildung 3.4 dargestellten MRT-Daten
wird mit einem vom Fraunhofer-Institut fiir Angewandte Informationstechnik ent-
wickelten Verfahren durchgefiihrt. Die Beschreibung des Segmentierungsverfahrens
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3.1. VENTRIKELGEOMETRIE

sowie das Lastenheft zur Aufnahme der MRT-Daten sind im Anhang beigefiigt. In
der Abbildung 3.4 sind die Schnitte in den entsprechenden Richtungen durch den
Oberkorper des Probanten dargestellt. Die dufere Kontur stellt den Oberkorper im
Schnitt dar. Die hellen Bereiche zeigen das Herz, mit linkem und rechtem Ventrikel.

Kurzachsen-
schnitte

Langachsen-
schnitte

Abbildung 3.4: MRT-Daten. Dargestellt sind Schnitte durch den Oberkorper. Die
hellen Bereiche zeigen das Herz, mit linkem und rechtem Ventrikel.

3.1.2 Rekonstruktion der Geometrie

Die Konturdaten der Langachsen- und Kurzachsenschnitte werden konvertiert und
in ein globales Koordinatensystem transformiert. Die Transformationsmatrix wird
aus den entsprechenden Aufnahmerichtungen der MRT-Daten errechnet.

Die transformierten Daten werden zur weiteren Verarbeitung in CATIA v5R9
importiert. Aus den importierten Daten werden mittels eines Triangulierungsver-
fahren Oberflachen generiert. Diese Oberflichen werden durch einen entsprechenden
Glattungsalgorithmus interpoliert und geschlossen. Durch das Schneiden geeigneter
Ebenen mit den rekonstruierten Oberflichen werden Splines erzeugt. Auf Basis
dieser Splines und den digitalen Daten der Herzklappen werden die einzelnen Be-
rechnungsnetze generiert. Die Ergebnisse der einzelnen Schritte fiir einen Zeitpunkt
sind in Abbildung 3.5 dargestellt.

40



3.2. STROMUNGSSIMULATION

Abbildung 3.5: Importieren der Daten -> Triangularisierung -> Interpolation der
Oberflache -> Schneiden der Oberflichen mit Ebenen -> Splines als Basis zur Netz-
generierung

3.2 Stromungssimulation

Die Gesamtfragestellung der Ventrikelsimulation wird in verschiedene Teilbereiche
extrahiert. In Abbildung 3.6 ist eine Ubersicht der Teilbereiche dargestellt.

3.2.1 Netzbewegung

Zu jedem Zeitpunkt ¢;, zu dem eine Aufnahme der Geometrie vorhanden ist, wird
ein separates Netz erstellt. Die Netze werden derart erzeugt, dass sie topologisch

41



3.2. STROMUNGSSIMULATION

| splines |

) 4

Berechnungs- ]

netze

Netz- .
[ bewegung Medium ]
Stromungssimulation
[Klappenmodell bedl?r?(ggr:gen ]

Abbildung 3.6: Extraktion der Gesamtfragestellung der Ventrikelsimulation

dquivalent sind, das heifit, dass die Netztopologie, die Anzahl der Knoten und da-
mit der Zellen und ihre Verbindungen in allen Netzen gleich sind. Die Position der
Knoten im Netz sowie ihre Identitdtsnummer bleiben ebenfalls zu jedem Zeitpunkt
erhalten. Aus den Positionen der Knoten ¢ zum Zeitpunkt ¢y und den Positionen
zum Zeitpunkt ¢y, werden, entsprechend der gewidhlten zeitlichen Auflosung, A
Zwischennetze berechnet. Die Berechnung der Knotenposition zum m — ten Zeit-
punkt der Verschiebung erfolgt mit Gleichung 3.1.

i i Iny1 —tn »
T, =T, + mT(:ctN+1 — ) (3.1)
Die Position der Knoten fiir A = 1 Schritte zwischen den Knoten der Netze zum
Zeitpunkt ¢y und ¢y ist in der Abbildung 3.7 skizziert.

Die Bewegung des Ventrikels ist bereichsweise unterschiedlich. Die Bewegung der
Ventilebene ist gering im Vergleich zur Bewegung der Herzspitze. Um dieser inho-
mogenen Bewegung gerecht zu werden, werden einige der Schnittebenen durch in
den MRT-Daten eindeutig identifizierbare Punkte in den Basisgeometrien definiert.
Die restlichen Schnittebenen werden linear zwischen diesen verteilt. Die globale
Bewegung des Ventrikels wird somit in Regionen unterschiedlich starker Bewegung
aufgeteilt. In Abbildung 3.8 ist die Rekonstruktion der Bewegung skizziert. Die rot
dargestellten Linien entsprechen den markierten Ebenen.
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3.2. STROMUNGSSIMULATION

Netz zum Zeitpunkt §
Netz zum Zeitpunkt t,

Netz zum Zeitpunkt t;_;

Verschiebungsvektorer

Abbildung 3.7: Netzbewegung am Beispiel eines Zwischenschrittes zwischen den
Netzen zum Zeitpunkt ¢; und ¢,

Abbildung 3.8: Rekonstruktion der Bewegung
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3.2. STROMUNGSSIMULATION

3.2.2 Berechnungsnetze

Die Netzgenerierung wird mit dem Preprozessor ProStar des Softwarepaketes STAR-
cD® realisiert, wodurch zum Einen die Anspriiche an das Netz, welche sich aus der
Methode zur Bewegung ergeben, erfiillt werden kénnen und zum Zweiten eine Auto-
matisierung der Netzgenerierung fiir diese Geometrieklasse umgesetzt werden kann.
Die Basis der Netzgenerierung bilden die Splines, die aus den CAD-Daten extrahiert
werden.

Auf Basis der importierten Splines wird die zuvor festgelegte Netztopologie erzeugt.
In Abbildung 3.9 sind die Splines, welche die Topologie des Netzes bilden, als Ge-
samtdarstellung und im Schnitt dargestellt.

Abbildung 3.9: Splines und Topologie des Netzes

Zur Vernetzung des Ventrikels werden Blocke aus den generierten Splines erzeugt
und vernetzt. Uber Parametereinstellungen wird die Anzahl der Zellen und damit
die Feinheit des Netzes festgelegt. Nach der Vernetzung der Blocke ist die Quali-
tit des Netzes zu iiberpriifen. Die Qualitit kann {iber Parameter des netztopologi-
schen Aufbaus optimiert werden. Durch die lineare Verteilung der Zellen zwischen
den importierten Splines, werden benachbarte Splines mit stark unterschiedlichen
Durchmessern, welche ihren Ursprung in den Aufnahmen der MRT-Daten durch
die unterschiedliche Bewegung des Ventrikels zu verschiedenen Zyklen haben, durch
Kanten im Berechnungsnetz abgebildet. Durch den Glattungsalgorithmus des CAD-
Programmes lassen sich diese Unstetigkeiten nicht vollstindig entfernen, da durch
mehrere Glattungsschritte das Volumen des Ventrikels deutlich abnimmt. Die Glat-
tung der Kanten wird daher an den Netzen durch einen Netzgldttungsalgorithmus
unter Beriicksichtigung der duferen Kontur vorgenommen. Die Interpolation zwi-
schen den Splines erfolgt somit durch Funktionen héherer Ordnung. In Abbildung
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3.2. STROMUNGSSIMULATION

3.10 ist ein Netz vor und nach der Glattung dargestellt. Der Volumenunterschied
zwischen den Netzen betragt AV < 1%.

s
e
W
!

Abbildung 3.10: Berechnungsnetz im Ventrikelbereich zu einem Zeitpunkt, vor und
nach der Netzglittung

Die Netzgenerierung ist automatisiert und nimmt daher nur einige Minuten in An-
spruch. Damit ist die Anforderung eines, fiir medizinische Anwendungen, akzepta-
blem Zeitrahmen fiir die Durchfiihrung der Simulationen erfiillt.

3.2.3 Medium

Die Modellierung der Nicht-Newtonschen Eigenschaften des Blutes wird mittels
des in Kapitel 2.5.1 vorgestellten Cross-Modells mit den nach Untersuchungen von
Perkthold [29] bestimmten Parametern realisiert. Um die Auswirkungen des ver-
wendeten Modells zu untersuchen, wird die Strémung in einem Rohr mit einer
eingebrachten Blende eines Newtonschen Medium mit der des modellierten Nicht-
Newtonschen Medium verglichen.

Mittels dieser Konfiguration wird das Verhalten der Strémung im Bereich der Aor-
tenklappe modelliert, da die zu erwartenden Differenzen der Schergeschwindigkeiten
und der damit verbundene Einfluss des Nicht-Newtonschen Mediums an dieser Stel-
le am grofiten ist.
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3.2. STROMUNGSSIMULATION

Der Vergleich der Stromungen wird an einer runden Blende (teilweise gedffnete Aor-
tenklappe) des Durchmessers d = 8mm vorgenommen.
Die untersuchte Konfiguration sind in Abbildung 3.11 dargestellt.

Abbildung 3.11: Konfiguration der Untersuchung des Einflusses des Nicht-
Newtonschen Mediums

Die Simulation des Newtonschen Mediums wird mit der mittleren effektiven Visko-
sitat fics; durchgefiihrt, welche, wie in Kapitel 2.2 beschrieben wird, aus der Volu-
menmittelung des Verlaufs der Viskositdt der Nicht-Newtonschen Simulation folgt.
Die Verteilung der effektiven Viskositét ji.;¢ und der Schergeschwindigkeiten II, der
Nicht-Newtonschen Simulation sind in den Abbildung 3.12 und 3.13 dargestellt.

0.0125 B
I 0.0100
0.0075
' 0.0050 |
0.0025 |

Abbildung 3.12: Verteilung der effektiven Viskositit eines Nicht-Newtonschen Me-
diums am Beispiel einer Durchstromung einer Blende

Der Verlauf der effektiven Viskositat 1i.rr und die volumengemittelte effektive Vis-
kositat Ticrs der Simulation des Newtonschen Mediums sind im Diagramm 3.14
dargestellt.

Die Parameter der Simulationen sind in der Tabelle 3.1 dargestellt.

In der Abbildung 3.15 sind zum Vergleich die 3-dimensionalen Geschwindigkeitspro-
file der Simulationen mit Nicht-Newtonschem und der Simulationen mit Newton-
schem Medium dargestellt. Die Geschwindigkeiten sind mit der Anstrémgeschwin-
digkeit entdimensioniert.

Die Positionen der dargestellten Schnitte sind der Tabelle 3.2 zu entnehmen.
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10000
8000 |
6000
4000
2000
0

Abbildung 3.13: Verteilung der Schergeschwindigkeit eines Nicht-Newtonschen Me-
diums am Beispiel einer Durchstrémung einer Blende
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Abbildung 3.14: Verlauf der Viskositat ji.s; und die volumengemittelte Viskositét
Heff
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STROMUNGSSIMULATION

Newtonsches Fluid

Rohrdurchmesser D 0,02m
Rohrliange L 10D
Position der Blende 5D
Geschwindigkeit u 0,3m/s
1008kg/m?

Dichte p

konstant =0, 00785kg/ms

‘ Nicht-Newtonsches Fluid

mod. Cross-Modell

Viskositat p
Reynoldszahl Rep 770,45
Zellen 100650
Raumdiskretisierung MARS
Algorithmus SIMPLE
Zeitdiskretisierung stationdre Rechnung

Tabelle 3.1: Parameter der Vergleichsrechnungen der Stréomung eines Nicht-
Newtonschen und eines Newtonschen Mediums

Schnitt Nr. | Position,rel. zur Blende
I 2D
II -1D
I11 0D
1Y 1D
\Y 2D

Tabelle 3.2: Dargestellte Schnittebenen der Vergleichsrechnungen der Stromung ei-
nes Nicht-Newtonschen und eines Newtonschen Mediums in Abbildung 3.15
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I

| e b

Nicht—-Newtonsche Simulation

Newtonsche Simulation

-_— @

0.5

0.0
—0.5

-1.0

u

Uy 2.0
1.5
1.0

Abbildung 3.15: Vergleich der dreidimensionalen Geschwindigkeitsprofile von Simu-
lationen eines Nicht-Newtonschen Mediums und eines Newtonschen Fluid hinter
einer Blende, u,, = 0.3m/s
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Die Stromlinien der vorgestellten Rechnung sind in Abbildung 3.16 dargestellt. Am
Verlauf der Stromlinien zeigt sich ein geringfiigig kleineres Ablésegebiet im Falle des
Newtonschen Mediums am Ende des dargestellten Bereiches. Die Beobachtung kann

Newtonsche Simulationen

Abbildung 3.16: Vergleich der Stromlinien und der Geschwindigkeitsbetrége von Si-
mulationen eines Nicht-Newtonschen Mediums und eines Newtonschen Fluid hinter
einer Blende, u,, = 0.3m/s

durch einen Vergleich zwischen den Profilen im Abstand 2D der Blende bestétigt
werden (siehe Abbildung 3.17). Das Profil der Nicht-Newtonschen Rechnung zeigt
eine schlankere Gestalt mit héheren Gradienten. Aus Kontinuitédtsgriinden ist die
maximale Geschwindigkeit dieses Profiles hoher.

Wie zu erwarten, und der entprechenden Literatur zu entnehmen [26], [8], ist der
Einfluss der Nicht-Newtonschen Eigenschaften in grofen Gefiflen zu vernachléssi-
gen.

Der Vergleich des Geschwindigkeitsprofils aus der numerischen Simulation und dem
analytischen Geschwindigkeitsprofil lasst sich mit dem vorgestellten Ergebnis nicht
anstellen. Zum einen sind die Einlaufstrecken in den numerischen Simulation nicht
ausreichend zur kompletten Ausbildung des Profils, zum anderen ist die Auflosung
in der Profilmitte zu Gunsten einer hoheren Auflésung im Randbereich zu gering
um das typische abgeflachte Geschwindigkeitsprofil (siehe [26]) abzubilden.

3.2.4 Modellierung der Herzklappen

Die Herzklappen sind passiv gesteuerte Elemente, welche nur aufgrund des anliegen-
den Druckes gedffnet bzw. geschlossen werden. Untersuchungen mit aktiv bewegten
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U, 2.0

1.5

1.0

Nicht—Newtonsche Simulation :-
0.5 :
0.0

-0.5

-1.0

Newtonsche Simulation

Abbildung 3.17: Vergleich der dreidimensionalen Geschwindigkeitsprofile von Si-
mulationen eines Nicht-Newtonschen Mediums und eines Newtonschen Fluid im
Abstand 2D zu einer Blende, uy, = 0.3m/s
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Elementen zeigen, dass die Stromung ihrerseits durch die aufgeprigte Bewegung be-
einflusst wird, was zu falschen Ergebnissen fiihrt. Die Konsequenz aus diesen Unter-
suchungen ist die Notwendigkeit einer Struktur-Stromungsmechanischen Kopplung.
Im Rahmen dieser Arbeit wird auf diese Kopplung verzichtet. Um die Strémung
im Ventrikel dennoch realistisch abzubilden, wird in den hier durchgefiihrten Si-
mulationen ein 2-dimensionales Klappenmodell entwickelt, dessen Einfluss auf die
Stromung dem Einfluss der realen Klappen angepasst wird. Die Klappen werden
durch Randbedingungen realisiert, denen ein variabler Widerstand zugeordnet wer-
den kann. Der Widerstand kann zwischen 0 und oo variiert werden. Die Klappen
werden entsprechend ihrer Projektion auf die Klappenebene durch Variation dieser
Widerstinde gedffnet. Der Offnungsvorgang der Mitralklappe ist in Abbildung 3.18,
der Offnungsvorgang der Aortenklappe in Abbildung 3.19 skizziert. Der Offnungs-
vorgang ist am Beispiel einer Offnung in 4 Schritten gezeigt, die Anzahl der Schritte
ist variabel. Dunkel gezeichnete Bereiche zeigen Bereiche hohen Widerstandes, helle
Bereiche entsprechen einem mittleren Widerstand. In den weiflen Bereichen ist die
Klappe gedftnet und der Widerstand gleich null.

Q0

Abbildung 3.18: Offnungsvorgang der Mitralklappe, schwarz kennzeichnet hohe Wi-
dersténde, hell mittlere Widerstinde, weifs keinen Widerstand

900

Abbildung 3.19: Offnungsvorgang der Aortenklappe, schwarz kennzeichnet hohe Wi-
dersténde, hell mittlere Widerstinde, weifs keinen Widerstand
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‘ Modell der Aortenklappe ‘
‘ o ‘ I} ‘Abbildung Nr.‘

00 0 3.20
1000 | 1000 3.21
2 0 3.22

Tabelle 3.3: Kombinationen der Widerstinde der Variationsrechnungen des Klap-
penmodells

3.2.4.1 Variationen der Parameter der Klappenmodelle

Im Folgenden werden die Parameter der Klappenmodelle einer Einflussstudie unter-
zogen um deren Einfluss auf die Stromung zu untersuchen. Die Simulationen werden
in der in Abbildung 3.11 dargestellten Geometrie durchgefiihrt. An der Einlass-
Randbedingung wird eine Geschwindigkeit von 0.6 m/s vorgegeben, die Klappen
werden in 3 Schritten in 30ms gedfinet. Die Reynoldszahl, welche aus der Geschwin-
digkeit u., am Einlass, dem Rohrdurchmesser D und der mittleren effektiven Vis-
kositét fi.;; (siehe Kapitel 2.2) aus der Volumenmittelung berechnet wird, ergibt
sich zu 1540. Variiert werden die Widerstinde der wihrend der Offnungsphase ge-
schlossenen Bereiche, um deren Einfluss auf das Geschwindigkeitsprofil und auf die
Struktur der Stromung hinter den Modellklappen zu untersuchen.

Die untersuchten Parameter sind der Tabelle 3.3 zusammenfassend dargestellt, die
angegebenen Werte o und [ entsprechen den Widerstandsfaktoren der “Baffle”-
Randbedingungen (siehe 2.47).

In den Abbildungen 3.20 - 3.22 sind die Ergebnisse der Simulationen in oben-
stehender Tabelle dargestellt. Dargestellt sind jeweils die Stromlinien und die 3-
dimensionalen Geschwindigkeitsprofile. Zur Vergleichbarkeit der Ergebnisse sind die
Geschwindigkeiten auf die Anstrémgeschwindigkeit u., normiert. Die Farbskalierung
ist so gewéhlt, dass Geschwindigkeiten ab 2u., rot erscheinen.

Die in den Abbildungen 3.20 - 3.22 dargestellten Ergebnisse zeigen in der ersten
Aufnahme den Zeitpunkt vor Offnung der Klappe, folgend von den 3 Zeitpunkten
der Klappenoffnung. Die letzte Darstellung zeigt die Stromlinien 7, 5ms nach Been-
digung der Klappenoffnung.

Der unendliche Widerstand der geschlossenen Klappenbereiche (Abbildung 3.20)
fiihrt zu einer stark ausgeprigten Jetstromung und einer deutlich erhéhten Strom-
liniendichte. Die Maximalgeschwindigkeit betrdgt in der Jetspitze ca 4u.,. Der Ein-
fluss der Klappenoffnung auf die Stromliniendichte ist auch in letztem gezeigten
Zeitschritt noch zu erkennen.

Durch Reduzierung der Widerstéinde der geschlossenen Klappenbereiche lisst sich
die Maximalgeschwindigkeit im Jet variieren, ebenso 1at sich die Stromliniendichte
und der damit verbundene Druckverlust einstellen. Im Falle der in Abbildung 3.21
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O o~ W

Abbildung 3.20: Stromlinien und 3-D Geschwindigkeitsprofile hinter dem Modell
der Aortenklappe mit @ = f = 00, s = 0,6m/s
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O o~ W

Abbildung 3.21: Stromlinien und 3-D Geschwindigkeitsprofile hinter dem Modell
der Aortenklappe mit & = 5 = 1000,u,, = 0,6m/s
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Abbildung 3.22: Stromlinien und 3-D Geschwindigkeitsprofile hinter dem Modell

0,u00 = 0,6m/s

der Aortenklappe mit o = 2, 3
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dargestellten Konfiguration zeigt sich ebenfalls ein stark ausgeprigter Jet mit erh6h-
ter Stromliniendichte. Die Maximalgeschwindigkeit in dieser Konfiguration betragt
ebenfalls ca. 4u.,.

Eine Maximalgeschwindigkeit von ca 1, 5u,, wird erreicht, wenn die Widerstinde
weiter gesenkt werden, wie in Abbildung 3.22 dargestellt wird. Die Stromlinien-
dichte und der damit verbundene Druckverlust ist ebenfalls deutlich geringer. Die
Konfiguration bildet die realistischen Klappen deutlich besser ab, da die natiirlichen
Klappen einen minimalen Druckverlust erzeugen.

Die Ergebnisse der Simulationen bei unterschiedlichen Druckwiderstinden des Aor-
tenklappenmodells zeigt die Variationsmoglichkeiten des Modells. Das Modell kann
somit unterschiedlichen Klappenzustinden anpasst werden.

3.2.5 Randbedingungen

Die Stromung im Ventrikel wird zum einen durch die Bewegung, zum anderen durch
die anliegenden Driicke im Vorhof (Vorlast) und in der Aorta (Nachlast) bestimmt.
Da die Bewegung durch die rekonstruierten Geometrien aus MRT-Daten vorgege-
ben ist, miissen, um die realistischen Druckverldufe in den Simulationen abzubilden,
Druckrandbedingungen gewéhlt werden. Da es nicht moglich ist, ohne groferen Auf-
wand und fiir die Patienten teils riskanten Eingriffen qualitative Druckmessungen
durchzufiihren, miissen die Vorgaben an den Randbedingungen ohne diese Vorga-
ben den realistischen Druckverlauf qualitativ und die bekannten Punkte quantitativ
wiedergeben.

Diese Vorgaben fiir die Randbedingungen werden in den Simulationen wie folgt er-
fiillt.

An der Mitralseite wird die Vorlast als konstanter Druck vorgegeben, der Druck
an der Aortenseite wird konstant gleich null gesetzt. Die Nachlast wird iiber ge-
schwindigkeitsabhingige Widersténde (“Baffle-Boundaries”) realisiert. Die konstan-
ten Druckrandbedingungen werden in ausreichender Entfernung zu den Klappenmo-
dellen angebracht, um den Einfluss der Randbedingungen auf die Stromungsstruktur
zu minimieren. Das Integrationsgebiet mit den Randbedingungen ist in Abbildung
3.23 dargestellt.

Der generische Vorhof und die generische Aortenwurzel werden durch Verschieben
der Knoten im entsprechenden Bereich generiert. Der Vorhof und die Aortenwur-
zel werden aus Darstellungen in der Literatur [40] abgemessen und mittels einer
Funktion beschrieben. Die Funktion wird der Grofe der Mitralklappe bzw. der Aor-
tenklappe angepasst. Der Knoten in den entprechenden Bereichen werden durch die
definierte Funktion verschoben und bilden somit den Vorhof und die Aortenwurzel
ab.
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3.2. STROMUNGSSIMULATION

Nachlaufdruck (Nachlast) Vorlaufdruck (Vorlast)

Kreidaufwiderstand §

Generische Aortenwurzel / Generischer Vorhof

Model der Mitralklappe
Model der Aortenklappe

Abbildung 3.23: Druckrandbedingungen und Kreislaufwiderstand
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3.3. VERIFIKATION

3.3 Verifikation

Zur Verifikation der globalen Stromungsstruktur werden Ergebnisse von Flussmes-
sungen des untersuchten Ventrikels mit den Ergebnissen der Simulation vergli-
chen. Die Flussmessungen sind farblich kodierte Geschwindigkeitsinformationen ei-
ner Komponente des Geschwindigkeitsvektors senkrecht zur Aufnahmeebene.

Die Messung der Flussdaten erfolgt in derselben Ebene wie die MRT-Aufnahmen.
Daher 14ft sich die aus den MRT-Aufnahmen segmentierte Kontur des Ventrikels
in die Aufnahmen des Flusses iibertragen. Die MRT-Aufnahme und die zugehéri-
ge geschwindigkeitskodierte Flussaufnahme mit der Kontur des Ventrikels sind in
der Abbildung 3.24 dargestellt. Rot kodierte Geschwindigkeit bedeutet eine positive
Richtung, blau kodiert bedeutet eine negative Geschwindigkeitsrichtung senkrecht
zur Darstellungsebene.

MRT Flussmessung

Abbildung 3.24: MRT-Aufnahme und zugehorige farbkodierte Flussmessung (blau
entspricht negativer Geschwindigkeitskomponentesenkrecht zur Ebene, rot ent-
spricht positiver Geschwindigkeitskomponente) mit eingezeichneter Ventrikelkontur

Die rot bzw. blau kodierten Bereiche werden in den Flussdaten umrandet und die so
entstandenen Hohenlinien in die entsprechenden Zeitpunkte der Simulationsergeb-
nisse iibertragen. Die Ubertragung ist beispielsweise in Abbildung 3.25 dargestellt.

Der Vergleich zwischen den, aus Flussmessungen enstandenen Héhenlinien, und den
Ergebnissen der Simulation sind den Abbildungen 3.26 bis 3.28 dargestellt.
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3.3. VERIFIKATION

Abbildung 3.25: Ubertragung der Hohenlinien aus des Flussmessungen in die Simu-
lationsergebnisse

Der semiquantitative Vergleich zwischen den Ergebnissen der Messung und der Si-
mulation zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung. Die Bereiche der jeweiligen Rich-
tung der Geschwindigkeitskomponente stimmen sowohl in ihrer Position als auch in
ihrer Grofe iiberein.

Durch den Vergleich der Richtungen der Geschwindigkeitskomponente und die lokale
Zuordnung der Geschwindigkeitsmaxima ist sichergestellt, dass die globale Struktur
als Ergebnis der Simulation die Struktur im untersuchten Ventrikel gut wiedergibt.
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U max

= Umax

1t* 1t

Abbildung 3.26: Vergleich der Hohenlinien aus den Flussmessungen und den Ergeb-
nisses der Simulation, wihrend der Diastole

U max

= Umax

VA V7

1t* 1t*

Abbildung 3.27: Vergleich der Hohenlinien aus den Flussmessungen und den Ergeb-
nisses der Simulation, zum Ende der Diastole
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U max

1t* 1t*

Abbildung 3.28: Vergleich der Hohenlinien aus den Flussmessungen und den Ergeb-
nisses der Simulation, zum Ende der Systole
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Kapitel 4

Ergebnisse

4.1 Parameter der Simulation

Im folgenden Kapitel werden die Ergebnisse des simulierten Ventrikels vorgestellt.
Das Ziel der Untersuchungen ist die Auswertung der Strémungsstruktur sowie das
Verstindnis der Stromung im linken Ventrikel. Diese Erkenntnisse bilden die Ba-
sis fiir weitere Forschungsarbeiten im Bereich der Ventrikelstromung, in denen der
Vergleich zwischen dem erkrankten und dem gesunden Ventrikel beziiglich ihrer
Funktionalitdt angestellt werden.

Die physiologischen Parameter des Ventrikels sind in Tabelle 4.1, die Anatomischen
Parameter in Tabelle 4.2, die Charakteristische Gréfen zur Bildung der dimensions-
losen Kennzahlen in der Tabelle 4.3 und die daraus resultierenden dimensionslosen
Kennzahlen der Simulation in Tabelle 4.4 dargestellt.

Schlagvolumen 7,5107°m?3
Puls 1Hz
Vorlaufdruck 500Pa
Nachlaufdruck 16062 Pa
Systolische Zeit 0,389s
Diastolische Zeit 0,611s

Tabelle 4.1: Physiologische Parameter des Ventrikels

Das Volumen-Zeitverlauf-Diagramm des untersuchten Ventrikels ist in Abbildung
4.1 dargestellt. Die Zeitpunkte der Klappenoffnung-bzw. Schliefung sind in der Ab-
bildung gekennzeichnet. Das Volumen ist auf das endsystolische Volumen V;, die
dimensionslose Zeit ist auf die Zeit eines Zyklusses t; bezogen.

In Tabelle 4.5 sind die numerischen Parameter der Simulation aufgelistet.
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4.1. PARAMETER DER SIMULATION

Endsystolisches Volumen 7,51075m3
Enddiastolisches Volumen 1510~ °m?3
Fliche der Mitralklappe 528mm?
Flache der Aortenklappe 285mm?

Tabelle 4.2: Anatomische Parameter des Ventrikels

mittlere Geschwindigkeit (Diastole) cp;, | 0,232m/s
mittlere Geschwindigkeit (Systole) cg,s | 0,676m/s
mittlere Viskositét 0,0082kg/ms
Dichte 1008kg/m?

Tabelle 4.3: Charakteristische Grofen zur Bildung der dimensionslosen Kennzahlen

Reynoldszahl (Systolisch) 1578, 87
Reynoldszahl (Diastolisch) 738, 64
Womersleyzahl (Systolisch) 13,72
Womersleyzahl (Diastolisch) 10, 96

Tabelle 4.4: Physikalische Parameter der Simulation

raumliches Diskretisierungsverfahren MARS
zeitliches Diskretisierungsverfahren | Euler Implizit
Losungsalgorithmus PISO
maximale Courant-Number 47

Tabelle 4.5: Numerische Parameter der Simulation
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4.1. PARAMETER DER SIMULATION

n
N
f

16+

14+

1.2+

1 ——

08, 02 0.4 06 08 1

0
A : Offnung der Mitralklappe C : Offnung der Aortenklappe

B : SchlieBung der Mitralklappe D : SchlieBung der Aortenklappe

Abbildung 4.1: Volumen-Zeit-Diagramm und Zeitpunkte der Klappendft-
nung/Schliefung
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4.2. STRUKTUR DER STROMUNG IM LINKEN VENTRIKEL

4.2 Struktur der Stromung im linken Ventrikel

In Abbildung 4.2 sind zum Vergleich die Druckverldufe aus den Ergebnissen der
Simulation und die Ergebnisse aus Messungen dargestellt. Die Messergebnisse
wurden aus der Literatur entnommen [26],[8]. Die Messergebnisse wurden in ihrem
zeitlichen Ablauf dem der Simulation, beginnend mit der Diastole, angepasst.
Zur zeitlichen Orientierung sind die Volumen-Zeit Verliufe und die Zeiten der
Klappenoffnung bzw. Schliefung ebenfalls dargestellt. Die Druckverldufe sind
auf den Vorlaufdruck pg, die Volumenkurven auf das endsystolische Volumen Vj
normiert.

e Abweichungen bedingt durch schematische Fehler
Die Messergebnisse sind die aus Messungen mehrerer unterschiedlicher Ven-
trikel gemittelten Werte. Eine vollstindige Ubereinstimmung mit den Ergeb-
nissen der Simulation kann daher nicht erwartet werden. Aus dem gleichen
Grund kann kein quantitativer Vergleich angestellt werden.

e Abweichungen bedingt durch die Modellierung

Die Druckverldufe im linken Vorhof zeigen qualitativ einen dhnlichen Verlauf,
mit dem Anstieg des Druckes bis zur Offnung der Mitralklappe, dem Druck-
abfall wihrend der Diastole und dem erneuten Anstieg bis zur Schliefung der
Mitralklappe. Die Maxima der Messkurven sind tendentiell spiter erreicht. Die
geschlossenen realen Herzklappen verformen sich aufgrund des Druckgradien-
ten bei noch geringer Bewegung des Ventrikels und &6ffnen kurz nach Beginn
der Ventrikelbewegung. In den Simulationen miissen die modellierten Klappen
aus Kontinuitdtsgriinden bei der geringsten Bewegung des Ventrikels 6ffnen,
woraus sich der zeitliche Verzug in den Druckverldufen erklart. In den Simu-
lationen wird der durch die Bewegung des Vorhofes aufgeprigte Druckverlauf
ebenfalls nicht beriicksichtigt.

Der Druckverlauf in der Aorta ldsst sich mit dem Verlauf der Messergebnis-
se nur bei gedffneter Aortenklappe vergleichen. In diesem Bereich wird der
Druckanstieg gut wiedergegeben. Der Abfall des Druckes ist in den Simulati-
onsergebnissen deutlich steiler, dies ist durch das Volumenreservoir der Aorta
und der Glattung des Druckverlaufes durch den anschliefenden Kreislauf zu
erkldren, der in den Simulationen nicht gegeben ist. Der Verlauf bei geschlos-
sener Aortenklappe weicht von den Messergebnissen ab. Dies ist Folge der
Entkopplung des bewegten Ventrikels, welches in der Simulation die einzige
Kraftquelle ist. In der Realitit ergibt sich der Druckverlauf durch die Ent-
spannung der Aorta und des Kreislaufes.

Zur Untersuchung der globalen Stromungsstruktur wird die Verteilung eines passi-
ven Skalars iiber einen gesamten Zyklus beobachtet. Zur Berechnung der Ausbrei-
tung des Skalars wird der Bereich vor der Mitralklappe (Vorhof und anschliefendes

66
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Abbildung 4.2: Vergleich der Druckverldufe zwischen den Ergebnissen der Simula-
tion und Messergebnissen aus der Literatur [26],[8]
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4.2. STRUKTUR DER STROMUNG IM LINKEN VENTRIKEL

Rohr) mit 100 % Konzentration des Skalars initialisiert. Der Ventrikel wird mit 0%
Konzentration des Skalars initialisiert. Bei getffneter Mitralklappe stromt mit dem
Skalar initialisiertes Medium in den Ventrikel ein. In den Abbildungen 4.3 - 4.12 ist
mittels Isoflichen der Konzentration des Skalars die Ausbreitungsfront des wiahrend
eines Zyklusses einstromenden Blutes dargestellt.

In Abbildung 4.3 und Abbildung 4.4 ist der Beginn der Diastole dargestellt. Das
einstrémende Fluid breitet sich in dieser Phase in Form einer Kugel, ausgehend
von der Mitralklappe, aus. In der ersten Darstellung des Skalars in Abbildung 4.5
zeigt sich ebenfalls die Ausbreitungsfront in Form einer Kugel, in den letzten bei-
den Darstellungen deutet sich bereits eine Drehbewegung des Fluids in den hinteren
Bereich des Ventrikels an, die sich im weiteren Verlauf der Diastole verstirkt (siehe
Abbildung 4.6). In Abbildung 4.6 zeigt sich dariiberhinaus ein Aufspalten der Isofl4-
che, es scheint als wiirde das Medium 2 unterschiedliche Wege in den hinteren Teil
des Ventrikels nehmen. Auf eine Erlduterung dieses Vorgangs wird an dieser Stelle
verzichtet und auf die Interpretation der Ergebnisse der globalen Strukturuntersu-
chung verwiesen. In den Abbildungen 4.7, 4.8 und 4.9 wird der Drehbewegung in den
vom Beobachter abgewandten Teil des Ventrikels eine Drehbewegung in Richtung
der Klappenebene iiberlagert. Durch die Uberlagerung der beiden Drehbewegungen
stromt das Medium zu diesem Zeitpunkt (noch vor der Kontraktion des Ventrikels)
in Richtung der Aortenklappe und wird unter Einhaltung der zuvor aufgeprigten
Rotation durch die Aortenklappe ausgeworfen (sieche Abbildungen 4.10 und 4.11). In
Abbildung 4.12 ist die Verteilung des Skalars zum Ende der Systole dargestellt. Es
verbleibt ein nicht zu vernachlassigbarer Rest des eingestromten Blutes im Ventrikel.
Der Ventrikel wird also offensichtlich nicht in einem Zyklus vollstindig durchspiilt.
Die Struktur der Stromung wird anhand von Stromlinien zu ausgewahlten Zeit-
punkten analysiert. In den Abbildungen 4.14 -4.22 werden jeweils in der Mitte die
3-dimensionalen Stromlinien, rechts und links die Stromlinien, der in Ebenen proji-
zierten Vektoren dargestellt. Die Ebenen liegen tangential zur Herzachse. Unter den
projizierten Stromlinien sind die zu den Projektionsebenen zugehorigen Geschwin-
digkeitsbetrige dargestellt. Die Projektionsebenen und die in den Abbildungen 4.14
-4.22 verwendete Blickrichtung ist in Abbildung 4.13 skizziert. Die 3-dimensionalen
Stromlinien beginnen wihrend der Diastole im Bereich der Mitralklappe und enden
wahrend der Systole im Bereich der Aortenklappe. Die Anfangspunkte der proji-
zierten Stromlinien sind iiber die jeweilige Ebene verteilt, um sicherzustellen, dass
die Struktur vollstiandig aufgelost wird. Die zeitliche Zuordnung der Darstellungen
erfolgt iiber den Volumen-Zeit Verlauf mit Vx = V/Vj und tx = t/ty, mit Vj =
endsystolisches Volumen und ¢ty = Zeit fiir einen kompletten Zyklus.

Die Untersuchung der Struktur auf singulire Punkte im Geschwindigkeitsfeld erfolgt
mit dem von Meyer [24] entwickelten Programm. Aus der Vielzahl der gefundenen
topologischen Punkte werden die physikalisch realistischen ausgewihlt und darge-
stellt. Zur Theorie der Strémungstopologie siehe [3].
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Abbildung 4.3: Ausbreitungsfront des Skalars zu Zeitpunkten wihrend der Offnung
der Mitralklappe



4.2. STRUKTUR DER STROMUNG IM LINKEN VENTRIKEL

e

I—F‘l—P v
o

Abbildung 4.4: Ausbreitungsfront des Skalars zu Zeitpunkten kurz nach Offnung
der Mitralklappe

70



4.2. STRUKTUR DER STROMUNG IM LINKEN VENTRIKEL

e

l—l"l—I' v
o

Abbildung 4.5: Ausbreitungsfront des Skalars zu Zeitpunkten wiahrend der Diastole
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Abbildung 4.6: Ausbreitungsfront des Skalars zu Zeitpunkten wéihrend der Diastole
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Abbildung 4.7: Ausbreitungsfront des Skalars zu Zeitpunkten wéihrend der Diastole
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Abbildung 4.8: Ausbreitungsfront des Skalars kurz vor Offnung der Aortenklappe
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Abbildung 4.9: Ausbreitungsfront des Skalars withrend der Offnung der Aortenklap-
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Abbildung 4.10: Ausbreitungsfront des Skalars kurz nach der Offnung der Aorten-
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Abbildung 4.11: Ausbreitungsfront des Skalars wihrend der Systole
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Abbildung 4.12: Ausbreitungsfront des Skalars zum Ende der Systole
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Horizontaler Langachsenschnitt

Vertikaler Langachsenschnitt

Abbildung 4.13: Verwendete Projektionsebenen und Blickrichtungen der Abbildun-
gen 4.14 -4.22
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Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien Projizierte Stromlinien
Horizontaler Langachsenschnitt Vertikaler Langachsenschnitt
u 3.0
U
%5
2.0
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v 1.5
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Geschwindigkeitsbetrag Geschwindigkeitsbetrag
Horizontaler Langachsenschnitt Horizontaler Langachsenschnitt

Abbildung 4.14: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit 1., = 0.238 wihrend der Offnung der Mitralklappe

Kritische Bewertung der Ergebnisse

Um eine Einschitzung der Aussagekraft der Ergebnisse zu erhalten, miissen die Feh-
lerquellen und ihre Einfliisse auf das Ergebnis betrachtet werden. Die Fehlerquellen
werden im Einzelnen erldutert.

e Ungenauigkeiten in den Aufnahmen
Die MRT-Aufnahmen werden mit einer maximalen Auflssung von 3 mm?,
iiber mehrer Zyklen getriggert aufgezeichnet. Durch die Bewegung des Ventri-
kels ergeben sich Differenzen in der Position des Ventrikels zu den einzelnen
Triggerzeitpunkten.

e Ungenauigkeiten in der Rekonstruktion der Geometrie
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Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien Projizierte Stromlinien

Horizontaler Langachsenschnitt Vertikaler Langachsenschnitt
u 3.0
Ueo
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2.0
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Geschwindigkeitsbetrag Geschwindigkeitsbetrag
Horizontaler Langachsenschnitt Horizontaler Langachsenschnitt

Abbildung 4.15: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u,, = 0.238 kurz nach der Offnung der Mitralklappe
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Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien
Horizontaler Langachsenschnitt

V*

*
Geschwindigkeitsbetrag 1t Geschwindigkeitsbetrag
Horizontaler Langachsenschnitt Horizontaler Langachsenschnitt

Abbildung 4.16: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u,, = 0.238 wahrend der Diastole
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Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien Projiziert Stromlinien
Horizontaler Langachsenschnitt Vertikaler Langachsenschnitt
u 3.0
Ueo
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2.0
*
v 1.5
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— . 1 I* L . .0
Geschwindigkeitsbetrag Geschwindigkeitsbetrag
Horizontaler Langachsenschnitt Horizontaler Langachsenschnitt

Abbildung 4.17: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u,, = 0.238 wahrend der Diastole
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Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien Projizierte Stromlinien
Horizontaler Langachsenschnitt Vertikaler Langachsenschnitt
u 3.0
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Abbildung 4.18: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u,, = 0.238 wahrend der Diastole
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Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien Projizierte Stromlinien
Horizontaler Langachsenschnitt Vertikaler Langachsenschnitt
u 3.0
uao
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Geschwindigkeitsbetrag Geschwindigkeitsbetrag
Horizontaler Langachsenschnitt Horizontaler Langachsenschnitt

Abbildung 4.19: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u., = 0.238 zum Ende der Diastole

85



4.2. STRUKTUR DER STROMUNG IM LINKEN VENTRIKEL

Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien Projizierte Stromlinien
Horizontaler Langachsenschnitt Vertikaler Langachsenschnitt
u 3.0
uOO
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Geschwindigkeitsbetrag Geschwindigkeitsbetrag
Horizontaler Langachsenschnitt Horizontaler Langachsenschnitt

Abbildung 4.20: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u., = 0.238 kurz vor Offnung der Aortenklappe
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Projizierte Stromlinien 3-D Stromlinien Projizierte Stromlinien
Horizontaler Langachsenschnitt Vertikaler Langachsenschnitt
u 3.0
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Abbildung 4.21: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u., = 0.238 kurz nach Offnung der Aortenklappe
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V*

1t*

Abbildung 4.22: Stromlinien und Geschwindigkeitsbetrag bei einer charakteristi-
schen Geschwindigkeit u,, = 0.238 zum Ende der Systole

88



4.3. INTERPRETATION DER ERGEBNISSE

Bei der Rekonstruktion der Geometrie aus den digitalen Daten der Segmentie-
rung werden die durch ein Triangularisierungsverfahren erstellten Oberflachen
durch Interpolation geschlossen. Geometrische Unstetigkeiten mit geringem
Ausmass werden dadurch geglittet.

e Ungenauigkeiten in der Rekonstruktion der Bewegung
Da die Rekonstruktion der Bewegung auf den rekonstruierten Geometrien ba-
siert, werden Ungenauigkeiten in der Geometrie ebenfalls in die Netzbewegung
iibernommen.

e Ungenauigkeiten durch die Modellierung
Die Modellierung der Herzklappen durch die 2-dimensionalen Randbedingun-
gen lassen keine Aussagen iiber die lokalen Strukturen der Strémung nach den
realen Klappen zu. In der Modellierung des Ventrikels werden Geometrien mit
geringen Ausmassen, wie beispielsweise die Struktur der Herzinnenwand und
die Papillarmuskulatur, nicht beriicksichtigt.

Aufgrund der oben genannten Ungenauigkeiten ist eine Aussage iiber die lokalen
Stromungsstrukturen im linken Ventrikel nicht zuléssig. Dies liegt jedoch nur zum
Teil an der Modellierung des Ventrikels, auch die durch Aufnahmetechnik beschrénk-
te Auflosung lisst eine Beriicksichtigung kleiner Geometrien, und somit deren Ein-
fluss auf die lokalen Strukturen nicht zu.

Der Anspruch der vorliegenden Arbeit ist jedoch ein Anderer, namlich die globale
Struktur der Stromung im Ventrikel vorherzusagen. Das Ziel ist es die Funktions-
weise des linken menschlichen Ventrikels zu verstehen und im weiteren Verlauf der
Forschungsarbeiten Aussagen iiber den Einfluss unterschiedlicher Krankheitsbilder
zu treffen, wobei es nicht notwendig ist kleine Strukturen in der Stromung zu er-
kennen.

Der Vergleich der Simulationsergebnisse mit den Messergebnissen (siche Kapitel
3.3) zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung sowohl in den Richtungen der gemes-
senen Geschwindigkeitenkomponenten als auch in den Orten ihrer Maximalwerte.
Die Ubereinstimmungen in der zeitlichen Abfolge der Aufnahmen lassen ebenfalls
Aussagen iiber das Niveau der Geschwindigkeiten zu.

Durch den Vergleich mit den Messergebnissen kann als sichergestellt angesehen wer-
den, dass die globale Struktur der Stromung im linken Ventrikel mit ausreichender
Genauigkeit wiedergegeben wird und die Erkenntnisse aus den Simulationen in ihrer
Aussagekraft bestéitigt sind.

4.3 Interpretation der Ergebnisse

Zu Beginn der Fiillung zeigen die Stromlinien noch keine ausgezeichnete Struk-
tur. In Abbildung 4.14 sind die Stromlinien zu einem Zeitpunkt kurz nach Offnen
der Mitralklappe dargestellt. Die Stromlinien zeigen eine fast parallele Anordnung
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Richtung Ventrikelspitze, wodurch gezeigt werden kann, dass das Modell der Mi-
tralklappe der Stromung keine unrealistische Struktur aufpréigt.

In Abbildung 4.15 ist die Ausbildung eines Ringwirbels zu erkennen. Die in die
horizontale Ebene projizierten Stomlinien weisen bereits ausgepriagte Foki gleicher
Ausdehnung auf. Der entstehende Ringwirbel ist in Abbildung 4.23 skizziert. Dar-
gestellt sind die Wirbelkernlinien mit der Richtung der Konvektionsgeschwindigkeit
und die Wirbellinien zur Verdeutlichung der Entwicklung des Wirbels. Im weiteren

Wirbelkernlinien und Wirbellinien
Hauptgeschwindigkeitsrichtung

Abbildung 4.23: Ausbildung des Ringwirbels zu Beginn der Diastole

Verlauf der Diastole (Abbildung 4.16 und Abbildung 4.17) nimmt der Ringwirbel
an Grofe zu. Die Ausdehnung in axialer Richtung der Wirbelkernlinien ist dhnlich
grof, in radialer Richtung nimmt die rechte Seite jedoch deutlich an Grofe zu. Die
Entwicklung des Ringwirbels ist in Abbildung 4.24 skizziert. In den Darstellungen
der Ausbreitungsfront des eingebrachten Skalars zu den entsprechenden Zeitpunk-
ten (Abbildung 4.5) ist diese Entwicklung ebenfalls zu beobachten. Wihrend in
den ersten Darstellungen (Abbildung 4.5 a,b,c,d), die durch die Entwicklung des
Ringwirbels dominierte Struktur wenig ausgeprigt ist, zeigt sich in den folgenden
Darstellungen (Abbildung 4.5 e, f und Abbildung 4.6a) deutlich eine Verteilung des
Skalars entsprechend der skizzierten Struktur mit einer Drehung der Ausbreitungs-
front vom Betrachter aus gesehen nach rechts hinten.

Der Betrag der Geschwindigkeit ist an beiden Seiten der Kernstromung gleich grof
(sieche Abbildung 4.17, Darstellung des Geschwindigkeitsbetrages im horizontalen
Langachsenschnitt). Aufgrund der unterschiedlichen radialen Ausdehnung des Wir-
bels sind die Scherraten im linken Teil daher héher. In der weiteren Entwicklung
des Ringwirbels zeigt sich als Folge der hohen Scherraten und der damit erhéhten
Dissipation ein Aufspalten des Wirbelkerns (Abbildung 4.18). Die Aufspaltung des
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Wirbelkernlinien und Wirbellinien
Hauptgeschwindigkeitsrichtung

Abbildung 4.24: Entwicklung des Ringwirbels im weiteren Verlauf der Diastole

Wirbelkerns unter Bildung eines zweiten Fokusses ist in Abbildung 4.25 skizziert.
In der Darstellung der Ausbreitungsfront des Skalars (Abbildung 4.6 c,d.e) ist die
Streckung der linken Seite ebenfalls zu beobachten. Im weiteren Verlauf der Diasto-
le bricht die Front an dieser Seite auf (Abbildung 4.6 f und (Abbildung 4.7) ,was
dazu fiihrt das ein Teil des eingestromten Mediums im linken oberen Bereich des
Ventrikels verbleibt, wihrend der Hauptteil des Mediums in Richtung der Ventrikel-
spitze unter Uberlagerung der Drehbewegung in den hinteren Bereich des Ventrikels
transportiert wird.

Bei der Aufspaltung des Ringwirbels und der Entstehung eines neuen Fokusses
muss aus topologischen Griinden ein Sattelpunkt entstehen. Um diesen Vorgang
aufzulésen wurden zu den entsprechenden Zeitpunkten die projizierten Stromlinien
in der horizontalen Langachsenebene mit einem feineren Raster der Anfangspunkte
der Stromlinien berechnet. Das Ergebnis ist in Abbildung 4.26 dargestellt. Die Foki
werden zur Erlduterung mit F1, F2, F3 bezeichnet, wie der Abbildung zu entneh-
men ist.

In Abbildung 4.26 ist deutlich die Aufspaltung des Ringwirbels zu erkennen. Der
stark deformierte Fokus (F1) im ersten Bild wird unter Bildung eines neuen Fokus-
ses (F3) und des angesprochenen Sattelpunktes zerteilt.

Um eine Vorstellung dieses Vorgangs zu erhalten, sei es an dieser Stelle erlaubt einen
bildlichen Vergleich anzustellen. Die Wirbelinien sind plastisch verformbare Gum-
miringe, die mit Gummibéndern (Foki) fixiert sind. Bei der Aufspaltung wird eines
dieser Gummibénder aufgetrennt und ein Teil der Gummiringe wird mit der Kon-
vektionsgeschwindigkeit in Richtung der Ventrikelspitze transportiert. Der andere
Teil der Gummiringe bleibt im oberen Bereich aufgrund geringerer Geschwindigkei-
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Wirbelkernlinien und Wirbellinien
Hauptgeschwindigkeitsrichtung

Abbildung 4.25: Aufspaltung des Ringwirbels unter Bildung eines zweiten Wirbel-
kerns, Wirbelkernlinien und Wirbellinien

Abbildung 4.26: Aufspaltung des Ringwirbels unter Bildung eines zweiten Wirbel-
kerns und eines Sattelpunktes, projizierte Stromlinien
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ten stehen. Das zerstorte Gummiband im oberen Bereich wichst wieder zusammen,
im unteren Bereich bildet sich ein neues aus (Fokus F3).

In Abbildung 4.19 ist ein Zeitpunkt zum Ende der Diastole dargestellt. Aus dem
Volumen-Zeit-Diagramm ist zu entnehmen, dass die Anderung des Volumens iiber
die Zeit in diesem Bereich gering ist. Das bedeutet, dass die Deformation der Wir-
belstruktur zu diesem Zeitpunkt durch die Tragheit der Wirbel bestimmt wird. Der
Fokus F2 wird beziiglich des horizontalen Langachsenschnitts in die Mitte des Ven-
trikels, beziiglich des vertikalen Langachsenschnittes an die linke Herzwand trans-
portiert. Hierbei verdringt dieser den Fokus F1 in Richtung Aortenklappe. Der
Fokus F3 verbleibt am Ort seiner Entstehung, hat jedoch deutlich an Gréfe zuge-
nommen.

Die Kernstromung teilt sich in 2 Richtungen auf. Ein Teil der Stromlinien zeigen
eine Durchstromung in einer Kreisbewegung um den Fokus F2, wihrend die zweite
Hauptrichtung der Stromung i{iber den Fokus F3 fiihrt. Die Stromlinien zeigen bei
beiden Wirbelumstromungen in den hinteren Teil des Ventrikels (siehe Abbildung
4.19 3-D Stromlinien). Die Wirbelkonfiguration und die Teilung der Kernstrémung
ist in der Abbildung 4.27 skizziert.

Wirbelkernlinien und Wirbellinien
Hauptgeschwindigkeitsrichtung

Abbildung 4.27: Entwicklung des Ringwirbels und Aufteilung der Hauptgeschwin-
digkeitsrichtung zum Ende der Diastole, bei geringer Anderung des Ventrikelvolu-
mens iiber die Zeit

Die Richtung der Stromlinien in Abbildung 4.19 (horizontaler Langachsenschnitt)
weisen bereits die Richtung der Ausstromung durch die noch geschlossene Aorten-
klappe auf.

In Abbildung 4.20 ist ein Zeitpunkt kurz nach der Offnung der Aortenklappe dar-
gestellt. Die Ausstromung erfolgt unter der zuvor durch die Deformation des Ring-
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wirbels aufgeprigte Bewegung. Der Fokus F1 ist bereits ausgespiilt und zieht den
Fokus F2 mit. Der Fokus F3 folgt dieser Bewegung und es bildet sich eine Wirbel-
struktur in Form einer Kette aus. Der Ausspiilvorgang zu diesem Zeitpunkt ist in
Abbildung 4.28 skizziert.

Die in Abbildung 4.20 dargestellten singulidren Punkte sind nur kurzzeitig beste-

Wirbelkernlinien und Wirbellinien
Hauptgeschwindigkeitsrichtung

Abbildung 4.28: Ausbildung des Ringwirbels in Form einer Kette zu einem Zeitpunkt
nach Offnung der Aortenklappe

hende Strukturen, die auf Scherschichtinstabilitdten zuriickzufiihren sind. Sie sind
fiir die globale Struktur der Stromung irrelevant und werden daher in der Diskussion
der Ergebnisse nicht beriicksichtigt.

In der Abbildung 4.20 ist ein Zeitpunkt im weiteren Verlauf der Systole dargestellt.
Die Wirbelstruktur ist zu diesem Zeitpunkt noch teilweise erhalten und l6st sich
erst zum Ende der Systole (Abbildung 4.21) vollstandig auf.

Uberpriifung der "Helmhotzschen Wirbelsiitze"

Hermann von Helmholtz formulierte zur Beschreibung von Wirbeln 3 grundlegende
Sétze:

e Ein Wirbelfaden hat kein freies Ende innerhalb eines Fluids. Er ist entwe-
der geschlossen oder endet an einer Begrenzung des Fluids, sei es an einer
Gefafwand oder an der Wasseroberfliche.

e Bei Abwesenheit von Reibung kann ein Wirbel weder erzeugt noch vernichtet
werden.
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e Die Zirkulation T ist fiir jeden beliebig geschlossenen Weg, der den Wirbel
einmal umliuft, konstant.

Aus dem ersten Helmholtzschen Wirbelsatz folgt, dass ein Wirbel entweder als Wir-
belring in sich geschlossen ist, oder dass ein Wirbel an einer Fliissigkeitsoberfliche
beginnt und an dem Gefdlboden endet.

In der vorgestellten Losung der Ventrikelstromung bildet sich der Wirbel beim Ein-
tritt als Ringwirbel aus, der erste Helmholtsche Wirbelsatz ist somit erfiillt.

Aus dem zweiten Helmholtzschen Wirbelsatz lifst sich ableiten, dass in einer rei-
bungsfreien Fliissigkeit keine Wirbel entstehen konnen. Sie bilden sich deshalb stets
in Folge von Reibungsvorgingen, entweder in der Scherschicht zwischen zwei Fliis-
sigkeiten mit unterschiedlichen Geschwindigkeitsgradienten oder in der Grenzschicht
bedingt durch Haftreibung an Wanden.

Der Ringwirbel entsteht beim Eintreten des Fluids durch die Mitralklappe in den
Ventrikel. Das stromende Fluid trifft im Mitralklappenbereich auf das im Ventrikel
stehende Fluid wodurch sich starke Scherschichten aufgrund des Geschwindigkeits-
unterschiedes ausbilden. Aufgrund dieser Scherschichten bildet sich der Ringwirbel
aus, was durch den zweiten Helmholtzschen Satz bestétigt wird.

Die Ausbildung des Ringwirbels in vorgestellter Losung steht demnach im Einklang
mit den von Helmholtz formulierten Sitzen. Da die Rotation des Ringwirbels im
weiteren Verlauf der Ventrikeldurchstrémung erhalten bleibt, die Wirbelsitze dem-
nach nicht verletzt, ist die vorgestellte Losung konform mit den Wirbelséitzen.

Zusammenfassung der Ergebnisse

Die Struktur der Stromung im Ventrikel wird durch die Entstehung, Entwicklung
und Deformation des Ringwirbels bestimmt. Das Ventrikel ist in seiner Bewegung
und dem zeitlichen Ablauf so gestaltet, dass bereits zum Abschluf der Fiillung die
Stromung die Richtung der folgenden Auswurfphase aufweist. Durch die Kontrakti-
on des Ventrikels wird die Stromung des Blutes durch die Aortenklappe unterstiitzt,
nicht aber die Richtung der Strémung aufgeprigt. Der Ventrikel wird in einer flieffen-
den Bewegung, ohne ausgeprégte Verzogerungs- bzw. Beschleunigungsphasen durch
Richtungsénderungen durchstrémt.

Die Hauptbewegung des Blutes bei der Durchstromung des Ventrikels iiber den
gesamten Zyklus ist in Abbildung 4.29 skizziert.
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Abbildung 4.29: Hauptbewegung des Blutes bei der Durchstromung des Ventrikels
iiber den gesamten Zyklus

4.4 Durchspiilungsgrad

Im weiteren Verlauf der Forschungstitigkeiten im Bereich der Biostrémungsmecha-
nik und speziell im Bereich der Ventrikeldurchstromung werden Ventrikel mit unter-
schiedlich stark ausgepriagtem Krankheitsbild untersucht. Ebenso werden Ventrikel
vor und nach ventrikuloplastischen Operationen untersucht, um eine Aussage iiber
den Erfolg der Operation treffen zu kénnen. Zur semiquantitativen Einstufung der
Ventrikel ist es notwendig eine Gréfe zu definieren, die eine Aussage iiber die Funk-
tionalitdt des untersuchten Ventrikels zuldft. Hierzu wird der Durchspiilungsgrad
eingefiihrt.

4.4.1 Definition

“Der Durchspiilungsgrad ist der Volumenanteil des Blutes, welcher iiber die Zeit von
4 Herzzyklen im linken Ventrikel verbleibt.”

4.4.2 Durchspiilungsgrad des untersuchten Ventrikels

Zur Berechnung des Durchspiilungsgrades wird der Bereich des Ventrikels mit ei-
nem passiven Skalar 100%-iger Konzentration initialisiert. Der Skalar stellt das “alte
Blut” dar, das sich vor Beginn der Simulation im Ventrikel befindet. Das restliche
Integrationsgebiet wird mit 0% Konzentration des Skalars initialisiert, stellvertre-
tend fiir das “frische Blut”. Nach Offnung der Mitralklappe stromt “frisches Blut”
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in den Ventrikel und vermischt sich mit dem im Ventrikel befindlichen Blut. Nach
Abschluss der Diastole und Offnung der Aortenklappe stromt das vermischte Blut
aus dem Ventrikel in den Kreislauf. Es verbleibt ein Anteil des “alten Blutes” im
Ventrikel. Die Aortenklappe schlieftt und der Zyklus beginnt von neuem.

Der Durchspiilungsgrad sagt aus, wieviel des “alten Blutes’ nach 4 Zyklen im Ven-
trikel verbleibt. Aus dem Grad der Durchspiilung lassen sich Aussagen iiber Tot-
wassergebiete und somit Bereiche des Ventrikels, welche nicht an der Bewegung
teilnehmen, treffen. In diesen Bereichen wird die Ausspiilung nicht vollzogen.

Die Konzentration des “alten Blutes” wird jeweils nach der Offnung der Mitralklappe
und nach dem Schliefen der Aortenklappe, also zum Beginn des néichsten Zyklus-
ses, ausgewertet. Der Verlauf der Konzentration iiber die 4 Zyklen ist in Abbildung
4.30 dargestellt. Die Konzentration ist auf die Anfangskonzentration normiert, das
Volumen ist auf das endsystolische Volumen bezogen und die Zeit ist mit der Zeit
fiir einen Zyklus entdimensioniert.
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Abbildung 4.30: Durchspiilungsgrad des untersuchten Ventrikels. ( ¢ = 1, Vi =
Endsystolisches Volumen, ¢, = Zeit eines Zyklusses)

Der Durchspiilungsgrad des untersuchten Ventrikels betrédgt 0, da sich nach 4 Zy-
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klen kein “altes Blut” mehr im Ventrikel befindet. Der Ventrikel wird in 2 Zyklen
durchspiilt, dies deckt sich mit den Beobachtungen der Ausbreitungsfront des Ska-
lars, die zeigen, dass ein Zyklus zur vollstdndigen Durchspiilung nicht ausreichend
ist.

4.5 Integrale Stromungsverluste

Zur Bestimmung der integralen Strémungsverluste, hervorgerufen durch die Ge-
staltsinderung und die Reibung, wird der strémungsmechanische Wirkungsgrad des
Ventrikels bestimmt. Der Wirkungsgrad n wird aus der Impulsbilanz nach Gleichung
4.1 bestimmt.

T S Thws
Die Summe der Impulse > Ig;, setzt sich aus dem Impuls Ip;usi0 des Fluids beim
Einstrémen durch die Mitralklappe wiahrend der Diastole und der durch die Kon-
traktion der Ventrikelmuskulatur aufgepiagten Impulse, Inyskuiater ZUSammen.

(4.1)

Z [Ezn = [Diastole + [Muskulatur (42)

Der Impuls des Fluids Ipjqstoe berechnet sich aus der Summe der Impulskréfte Fp;, ;
zu den diskretisierten Zeiten Atp;,; nach Gleichung 4.3.

[Diastole == Z FDia,iAtDia,i (43)

Die Impulskréfte Fp;,; ergeben sich aus dem Impulssatz in der Form
Fpiai = — / PUDia,i (VDia,iT Diayi ) dAnziti- (4.4)
Anrit,i

Upia,; sind die Geschwindigkeitsvektoren im Mitralklappenbereich wihrend der dis-
kretisierten Zeit Atpjq,i, Npia,; der zugehdrige Normalenvektor auf die Mitralklappe
und Ay, die Flache der Mitralklappe wihrend dieser Zeit.

Der durch die Ventrikelkontraktion aufgeprigte Impuls Iy;yspuarr berechnet sich
nach Gleichung 4.5.

IMusk:ulatur = FMus,iAtKon,i (45)

Die durch die Kontraktion der Ventrikelmuskulatur aufgeprigte Kraft Fy,s,; wird
durch Integration des Druckes auf der Ventikeloberfléche,

/ pVentrikel,idAVentrikel,i
Aventrikel,i

zum Zeitpunkt ¢,y ; berechnet.
Der austretende Impuls 74, ergibt sich aus dem Impuls des durch die Aortenklappe
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in die Aorta ausstromenden Mediums wihrend der Systole. Er ergibt sich entspre-
chend den Gleichungen 4.3 und 4.4 aus Gleichung 4.6.

[Aus = Z /A pUSys,i(USys,iﬁSys,i)dASys,iAtSys,i (46)

Aor,i

Der Wirkungsgrad des untersuchten Ventrikels ergibt sich zu 45,81%, somit wer-
den 54,19% der aufgewendeten Energie in Gestaltsinderungvorginge und Reibung
umgesetzt.
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Kapitel 5

Zusammenfassung und Ausblick

5.1 Zusammenfassung

Moderne Therapieoptionen der terminalen Herzinsuffizienz durch vetrikuloplasti-
sche Operationen, wie beispielsweise die Ventrikelrekonstruktion nach Dor, setzen
genaue Kenntnisse iiber die Stromung im linken Ventrikel menschlicher Herzen und
ihrer Beeinflussung durch die Geometrie und die Bewegung des Ventrikels vorraus.
Als unterstiitzendes Werkzeug zur Einstufung der Krankheitsgrade und qualitativer
Einschéatzung der Erfolge ventrikuloplastischer Operationen wird am Institut fiir
Stromungslehre an der Universitdt Karlsruhe ein Modell zur Untersuchung linker
Ventrikel auf Basis patientenspezifischer Daten entwickelt (KaHMo).

Ziel dieser Arbeit war es, unter Verwendung des kommerziellen Softwarepacketes
STAR-CD® den aktiven Teil von KaHMo zu erstellen. Der aktive Teil beeinhaltet
den linken Ventrikel, ein Modell der Herzklappen, einen generischen linken Vorhof
und eine generische Aortenwurzel. Die Geometrie und die Bewegung des Ventrikels
werden aus Magnet-Resonanz-Tomographie Daten rekonstruiert.

Die Basis der Geometrierekonstruktion bilden MRT-Daten, die in digitaler Form
einer Punktewolke als Ergebnis einer Segmetierung der Rohdaten vorliegen. Mit
dem Softwarepacket CATIA v5R9 werden aus diesen Punkten durch Triangularisie-
rung interpolierte Oberflichen erstellt. Durch Schneiden speziell definierter Ebenen
mit den Oberflichen entstehen Splines, auf deren Basis die Berechnungsnetze
generiert werden. Die Netzgenerierung wird mit dem Pre-Prozessor des Software-
paketes S TAR-CD® realisiert. Zu jedem Aufnahmezeitpunkt werden topologisch
dquivalente Netze generiert. Durch Verschiebung der Knoten auf ihre Positionen
zu den jeweiligen Zeitpunkten wird die Bewegung des Ventrikels rekonstruiert. Die
Nicht-Newtonschen Eigenschaften werden durch einen modifizierten Cross-Ansatz
modelliert. Die globale Struktur der Stromung zur Offnungs- bzw. SchlieRungsphase
der Herzklappen wird durch ein Modell der Klappen nachgebildet. Das Modell der
Klappen wird mit speziellen Randbedingungen, denen variable Druckwiderstdnde
zugewiesen werden, umgesetzt. Durch Variation dieser Widerstidnde lasst sich die
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Struktur der Stromung und das Geschwindigkeitsprofil den Grofen der realen
Klappen anpassen.

Das Modell erfiillt sowohl die Anforderung der Rekonstruktion der Geometrie
und der Bewegung des Ventrikels aus patientenspezifischen Magnet-Resonanz-
Tomographie Daten als auch den Zeitrahmen, der durch die Einsatzfahigkeit des
Modells in medizinischen Studien vorgegeben wird. Durch Automatisierung nahezu
aller zur Durchfiihrung einer Simulation notwendigen Arbeitsschritte konnte der
Zeitrahmen auf ca. 2 Wochen fiir eine Rechnung begrenzt werden.

Die Auswertung der globalen Struktur des untersuchten Ventrikels zeichnet ein
nach dem Stand der Forschung neues Bild der Ventrikeldurchstrémung. Die
Stromungstruktur wird durch die Entstehung, Entwicklung und Deformation des
Ringwirbels dominiert. Die Richtung der Strémung wird bereits wahrend der
Diastole aufgepréigt. Der Kontraktion des Ventrikels ist eine unterstiitzende, jedoch
nicht richtungsgebende Phase. Der Ventrikel wird somit durch eine Uberlagerung
von Kreisbewegungen im Gegenuhrzeigersinn durchstromt und nicht unter Bildung
eines ausgepragten Staugebietes mit Verzogerungs- und Beschleunigungsphase in
zwei unterschiedlichen Bewegungen wihrend der Diastole und der Systole.

Zur quantitativen Einschéitzung erkrankter und nach Operationen rekonstruierter
Ventrikel wurde die Grofe des Durchspiilungsgrades definiert. Diese Kenngrofe
ist eine Mafs fiir das Durchspiilungsverhalten des spezifischen Ventrikels und lasst
somit, Aussagen iiber Riickstromgebiete und von der Bewegung ausgeschlossene
Bereiche des Herzmuskels zu.

5.2 Ausblick

Um die Einsatzfihigkeit des erstellten Modells in der medizinischen Anwendung
nachzuweisen, wird im weiteren Verlauf der Forschungsarbeiten im Bereich der
Biostromungsmechanik die sich im Aufbau befindende Anlage fertiggestellt und das
Modell zur Simulation des linken Ventrikels einer quantitativen Verifikation unter-
zogen. Die Messung wird an einem generischen Ventrikel durchgefiihrt. Das Modell
des Ventrikels liegt bereits als Silikonmodell vor. Wéahrend der Messung wird die
Bewegung des Ventrikels aufgezeichnet und nach vorgestelltem Verfahren rekonstru-
iert. Somit wird sichergestellt, dass die Bewegung des Ventrikels in der Messung der
Bewegung in der Simulation iibereinstimmt.

Das Modell des aktiven Teils von Kahmo wird in naher Zukunft mit dem passiven
Teil (Struktur-Stromungsmechanisch gekoppelte Rechnung der Aorta und der Aor-
tenklappe) verkniipft.

Durch Simulationen weiterer gesunder Ventrikel wird das globale Pumpverhalten
auf seine Allgemeingiiltigkeit untersucht, und die gefundenen Erkenntnisse iiber die
Funktionsweise des Herzens, wenn notig ergénzt.

Im Rahmen der “STICH-Studie” werden in Koorperation mit dem Herzchirurgi-
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sche Zentrum der Uniklini Freiburg erkrankte Ventrikel zur pre-bzw postoperativen
Phase der Therapie untersucht. Durch den Vergleich der globalen Struktur des ge-
schiadigten und des gesunden Ventrikels wird in Zusammenarbeit mit Partnern aus
der medizinischen Anwendung eine Einschitzung der Auswirkungen unterschiedli-
cher Krankheitsbilder diskutiert. Durch die Kenntnis der Funktionsweise gesunder
Ventrikel konnen operative Erfolge ventrikuloplastischer Rekonstruktionen und der
damit verbundenen angestrebten Rekonstruktion des Pumpverhaltens mit den aus-
fiihrenden Medizinern analysiert werden.

Das angestrebte Ziel des “Karlsruher Heart Models” ist ein Einsatz bereits in der
operativen Planungsphase und der Vorhersage der operativen Auswirkungen. Hier-
zu ist es notwendig, die Kopplung von Struktur und Stromungsmechanik fiir den
Ventrikel anzuwenden.
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Anhang A

A.1 Semiautomatische Segmentierung des linken
Herzventrikels mit LiveWire [36]

Zur Bestimmung der Geometrie des linken Herzventrikels werden in einem Cine-
Herz-MRT- Datensatz in allen Schichten und in allen Herzphasen die Konturen der
inneren Myokardwand segmentiert. Eine manuelle Segmentierung dieser Konturen,
z.B. durch manuelles Einzeichnen ist wegen der grofen Anzahl der zu segmentieren-
den Schichten sehr zeitaufwindig und ermiidend. Dadurch ist es praktisch unméglich
alle Konturen mit hoher Genauigkeit manuell einzuzeichnen.

Das von Mortensen und Barrett vorgeschlagene Live Wire-Verfahren[1] - auch als
"Intelligent Scissors" bekannt - kann die Segmentierung durch eine semiautomati-
sche Bestimmung der Konturen erheblich beschleunigen. Dieses Werkzeug basiert
auf dem graphentheoretischen Algorithmus von Dijkstra zur optimalen Pfadsuche
in einem gewichteten Graph. Die Knotenpunkte des Graphs sind die Pixel des Bil-
des. Jeweils benachbarte Pixel (8- Nachbarschaft) sind durch eine gewichtete Kante
verbunden. Durch Bildverarbeitungs operatoren (z.B. Gradientenhohe) werden Ge-
wichte ("Kosten") berechnet, so dass niedrige Kosten einer Kante im Graph einer
hohen Wahrscheinlichkeit der Zugehorigkeit zu einer Objektkante im Bild entspre-
chen. Der Algorithmus berechnet den Pfad minimaler Kosten zwischen aktueller
Mausposition und dem jeweils letzten interaktiv gesetzten Saatpunkt (siehe Abbil-
dung A.1). Dadurch kann mit wenigen Mausklicks die zu segmentierende Kontur
préazise bestimmt werden, ohne dass die Kontur mit der Maus exakt nachgezeichnet
werden muss.

In einem durch eine benachbarte Kontur definierten Suchraum Die Konturen zweier
rdumlich oder zeitlich benachbarter Schichten unterscheiden sich nur gering. Dies
wird ausgenutzt um die Rechenzeit fiir den Algorithmus zu reduzieren. Falls fiir ei-
ne zu segmentierende Schicht eine benachbarte Kontur existiert, wird mit Hilfe der
Distanztransformation|2] ein Distanzbild der benachbarten Kontur berechnet (Wert
eines Pixels in Distanzbild entspricht der Distanz zur Kontur). Die Berechnung der
Kosten in der zu segmentierenden Schicht wird auf einen lokalen Suchraum einge-
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Abbildung A.1: Segmentierung mit Live Wire mit lokaler Kostenberechnung

schrankt, welcher durch eine maximale Distanz zur benachbarten Kontur definiert
ist (siehe Abbildung A.2).

Um eine hohe Stetigkeit aufeinander folgender Konturen zu erreichen, werden die zur
Segmentierung berechneten Kosten auf Basis der benachbarten Kontur modifiziert.
Einerseits werden Kanten mit grokem Abstand zur benachbarten Kontur durch ho-
he Kosten bestraft, andererseits wird die Kostenberechnung auf der benachbarten
Kontur trainiert (siehe [1,2]), so dass Pixel mit dhnlichen Bildeigenschaften wie auf
der benachbarten Kontur bevorzugt werden.

Die Konturen natiirlicher Objekte in medizinischen Bilddaten haben nur selten
scharfe Knicke oder Ecken. Daher verwendet man fiir die Segmentierung haufig
Glattheitsbedingungen. Der gewohnliche Live Wire-Algorithmus enthilt keine der-
artigen Bedingungen, so dass sehr unglatte und eckige Konturen entstehen kénnen.
Dem Vorschlag von Stalling und Hege[3] folgend, wird der zugrunde liegende Graph
so modifiziert, dass nur solche Kanten fiir die Pfadsuche ausgewihlt werden, die
mit der im Pfad vorhergehenden Kante einen Winkel von hochstens 45 Grad bilden.
Dies reduziert die lokale Kriimmung der Kontur.

Der Live Wire-Algorithmus erleichtert die Segmentierung erheblich, jedoch ist es im-
mer noch notwendig in jeder einzelnen Schicht die Kontur zu bestimmen. Um diesen
Aufwand zu reduzieren werden Konturen zeitlich (von den Herzklappen Richtung
Herzspitze) und raumlich (von der Enddiastole zur Endsystole) von einer Schicht
auf die nichste propagiert. Dazu wird in dem lokalen Suchraum um die zu pro-
pagierende Kontur mit dem Live Wire- Algorithmus nach dem globalen Minimum
der Kostenfunktion gesucht (siehe [4,5]). Statt die Konturen interaktiv erstellen zu
miissen, braucht der Anwender die propagierten Schichten dann nur noch visuell
zu iiberpriifen. Fehlerhaft propagierte Konturen kénnen leicht korrigiert werden,
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indem interaktiv die erste fehlerhafte Kontur mit dem Live Wire-Werkzeug neu

erstellt wird. Diese wird dann weiter propagiert, wodurch die weiteren fehlerhaf-
ten Kont11v-nh nrantot wardan  Nairch Aincnc Varfahvran miiconn Aina Vnh+11v-13n in nur

sehr wen' ;uren des
linken Hi nger Be-
nutzerint

b

Abbildung A.2: 3D-Ansicht der segmentierten Konturen aus den Schnitten der kur-
zen Herzachse
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A.2. LASTENHEFT ZUR AUFNAHME DER MAGNET-RESONANZ-TOMOGRAPHIE DATEN |[?]

A.2 Lastenheft zur Aufnahme der Magnet-
Resonanz-Tomographie Daten [35]

Fiir die 4D-Geometriebestimmung (Segmentierung) des linken Herzventrikels wer-
den Datensitze nach folgender Spezifikation bendtigt:

Vom Patienten / Probanden werden Magnet-Resonanz-Tomographie-Datensétze
(MRT) erstellt und im DICOM-Format zur Verfiigung gestellt. Geeignete Pulsse-
quenz fiir die Aufnahme des Ventrikels sind TrueFISP oder balanced FFE. Die Re-
petitionszeit (TR) (ca. 49 ms) wird abhéngig von der Herzfrequenz so gewéhlt, dass
17 Herzphasen aufgenommen werden kénnen. Diese Einstellung muss bei allen Auf-
nahmen gleich bleiben, so dass bei allen aufgenommenen Schichten 17 Herzphasen
mit jeweils den gleichen Triggerzeiten der entsprechenden Herzphasen aufgenom-
men werden. Die Aufnahmen der einzelnen Schichten werden jeweils wiahrend einer
Atempause bei maximaler Expiration durchgefiihrt. Wichtig ist, dass der Patient
/ Proband sich wihrend und zwischen den Aufnahmen nicht bewegt, da sonst die
verschiedenen Datensdtze nicht mehr zusammengesetzt werden kénnen. Der Pixel-
abstand in den Schichten darf hochstens 1,5 mm x 1,5 mm betragen. Die Schichtdicke
betriagt bei allen Aufnahmen 6 mm.

- Parallele Schnitte der kurzen Herzachse von der Herzspitze bis iiber die Mitral-
klappe hinaus (ca. 18 Schichten bei einer Schichtdicke von 6 mm)

- 5 Schnitte der langen Herzachse, jeweils mittig durch den linken Ventrikel. Die
Schnitte sind unter verschiedenen Winkeln um die lange Herzachse gedreht, so
dass der Ventrikel moglichst komplett erfasst wird (Drehung um 36° von Schicht
zu Schicht)

- 3 Schnitte senkrecht zur Aortenklappenebene, jeweils die Aortenklappe mittig
schneidend und unter verschiedenen Winkel um die Achse der Aortenklappe gedreht,

so dass die Aortenklappe moglichst komplett erfasst wird (Drehung um 60° von
Schicht zu Schicht).
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